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Introduction
Aujourd’hui, l’espérance de vie dans les pays occidentaux progresse moins vite,
voire régresse dans certains pays comme les États-Unis. Cela est bien évidemment
multi-factoriels mais cela implique une évolution sinon une remise en cause du fonc-
tionnement des systèmes de santé. En France, des campagnes de dépistages sont orga-
nisées régulièrement pour diverses maladies : cancers du sein, de la prostate, mélanome
ou encore glaucome. La logique veut qu’en effet, plus tôt une maladie est prise en
charge, plus elle a de chance d’être traitée efficacement. Des efforts très importants
sont donc faits pour proposer des méthodes de diagnostic précoces et si possible non
invasives. Parmi ces maladies à détecter précocement qui, bien que peu connues, ont
un poids de plus en plus important, il y a les Insuffisances Rénales Chroniques (IRC).
Touchant plus de trois millions de personnes et coûtant près de quatre milliards
d’euros par an à la sécurité sociale, les IRC ont un fort impact sur le système de santé
français et bien evidemment sur les personnes touchées par cette maladie [cdc15]. Au
dernier stade de la maladie, le patient doit espérer une greffe de rein ou subir plusieurs
fois par semaine une séance de dialyse qui dure plusieurs heures. Un des préceptes
des néphrologues, les médecins spécialistes des reins, est que l’hémodialyse signifie
l’échec de la néphrologie. Autrement dit, il est possible dans la majorité des cas, de
ralentir ou traiter suffisamment efficacement une insuffisance rénale chronique pour ne
pas en arriver aux extrémités citées plus haut. L’un des freins majeur est qu’une in-
suffisance rénale chronique ne devient symptomatique qu’à son stade terminal. Un
diagnostic précoce est donc indispensable pour réduire l’impact de cette pathologie.
Bien que le test sanguin soit une méthode fiable de diagnostic, celle-ci est invasive,
et le test urinaire, méthode plus pratique, manque de fiabilité, notamment à cause de
nombreux faux positifs. Ces inconvénients sont d’autant plus pénalisants qu’ils im-
posent des examens fréquents dans le cadre d’un suivi régulier d’un patient et de son
traitement.
Un moyen de diagnostic prometteur est d’analyser la composition de l’air exhalé
dans le but de trouver certains marqueurs associés à des pathologies. En effet, divers
composés présents dans le sang vont passer à travers les alvéoles pulmonaires dans
l’air exhalé. Certains de ces composés, que l’on appelle alors marqueurs, peuvent in-
diquer la présence d’un dysfonctionnement de l’organisme. De nombreuses équipes
de recherche tentent aujourd’hui d’utiliser ce principe pour détecter des pathologies
très diverses : cancers, Alzheimer, diabète et insuffisance rénale. L’avantage majeur
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est qu’il pourrait devenir un outil de diagnostic non invasif et très simple d’utilisa-
tion. Cependant plusieurs verrous sont à lever, notamment concernant la nature et la
concentration des marqueurs liées à la pathologie ainsi que le développement d’un ou-
til performant permettant leur détection.
Le chapitre I se focalise donc sur les insuffisances rénales chroniques, ses causes et
ses conséquences sur l’organisme mais aussi les moyens de diagnostiquer et de ralentir
cette maladie. Pour pouvoir lister les marqueurs à détecter dans l’air exhalé, la première
étape consiste à comprendre tous les mécanismes responsables de la composition de
cet air. La seconde étape est d’étudier le rôle joué par les reins dans cette composi-
tion et ainsi en déduire quelles influences vont avoir les insuffisances rénales sur la
composition de l’air exhalé. Bien que de nombreux composés interviennent dans ces
changements, un marqueur est particulièrement retenu dans cette thèse, l’ammoniac.
Le chapitre II détaille les différentes techniques permettant de détecter et de quan-
tifier des composés de nature et de concentration variables. La finalité étant de dévelop-
per un outil compact et simple d’utilisation pour un praticien, la solution technologique
retenue est le nez électronique. Un nez électronique se décompose en trois parties : les
capteurs de gaz, la partie se chargeant d’extraire les signaux de ces capteurs, et enfin
la partie traitant les réponses et effectuant une classification.
Le chapitre III traite du développement d’une architecture de nez électronique
spécifique. Ce dernier doit permettre la mesure dans un environnement complexe
simulant l’air exhalé, d’un marqueur cible : l’ammoniac. Toute la difficulté réside
dans la capacité à pouvoir mesurer la concentration de ce composé en présence d’autres
molécules présentes à des concentrations bien plus élevées (d’un facteur dix mille pour
l’eau). Les différentes stratégies concernant le choix des capteurs, des paramètres ex-
traits des courbes de réponses et de l’algorithme de classification sont ainsi présentées
dans ce chapitre.
Le chapitre IV s’intéresse à la fiabilité dans le temps du nez électronique dé-
veloppé précédemment. En effet les capteurs qui le composent subissent des dérives
ayant plusieurs origines et qui sont inévitables. Il est donc indispensable d’en tenir
compte lors de la conception d’une architecture fiable capable de fonctionner pendant
six mois au moins. Pour atténuer au maximum les effets de ces dérives, plusieurs ap-
proches sont ainsi décrites dans ce chapitre.Un nouvel algorithme dédié a également
été développé et testé sur des bases de données dans cette étude afin d’améliorer les
performances du système global.
Enfin, le chapitre V présente la conception et le test d’un premier prototype por-
table de nez électronique utilisé pour réaliser des mesures sur des patients atteints
d’insuffisances rénales en phase terminale. Ce dernier chapitre conclut cette thèse en
mettant en œuvre les différents aspects étudiés au cours de ce travail afin de conce-
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voir un outil de diagnostic portable et fiable pouvant être simplement utilisé par un
médecin.
3
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Chapitre 1
Les insuffisances rénales chroniques
1.1 Introduction
Le rein est un organe qui assure plusieurs fonctions dans notre organisme. Il
assure des fonctions de sécrétions hormonales, de régulation de la pression sanguine
mais aussi et surtout de filtrage. Lorsque les reins perdent durablement cette capacité,
on parle d’insuffisance rénale chronique. Cette insuffisance rénale chronique, à son
stade terminal, conduit au décès si des mesures radicales comme la transplantation
ou la dialyse ne sont pas prises. Dans la première partie de ce chapitre, les causes et
conséquences des insuffisances rénales sont détaillées. Pour ralentir la progression de
la maladie qui reste asymptomatique jusqu’à son stade terminal, et réduire les coûts, il
est nécessaire de pouvoir diagnostiquer le plus grand nombre de personnes. Les mé-
thodes de diagnostic actuelles sont donc présentées, leurs avantages, ainsi que leurs
inconvénients qui les empêchent d’être un outil d’aide au diagnostic précoce, fiable,
non invasif et portable. Un nouveau moyen de diagnostic, analyser la composition
de l’air exhalé est une piste de plus en plus envisagée par les équipes de recherche.
En effet, l’air exhalé contient des centaines de composés chimiques de nature et de
concentrations différentes. Ce mélange est très variable et dépend de nombreux fac-
teurs, comme l’âge, le sexe et l’état de santé. Ainsi, des variations de la composition
de l’air exhalé sont observées lorsque des pathologies apparaissent et en particulier
pour les insuffisances rénales chroniques. La seconde partie de ce premier chapitre est
donc consacrée la compréhension des mécanismes sous-jacents à la production des dif-
férents composés chimiques présents dans l’haleine. La bonne compréhension de ces
mécanismes d’une part et l’identification des composés d’autre part, sont nécessaires
pour ensuite trouver les méthodes d’analyse et de quantification de composés les plus
adaptées.
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FIGURE 1.1 – Schéma de l’unité fonctionnelle du rein, le néphron. Les échanges et
filtrages ont lieu dans la capsule de Bowman et les différents tubules. Une partie des
composés filtrés dans la capsule de Bowman sont ainsi réabsorbés dans le sang à
travers les capillaires péritubulaires.
1.2 Les insuffisances rénales chroniques
1.2.1 Le rein
De forme ovoïde, ou de haricot, les reins mesurent environ une dizaine de centi-
mètres de longueur, pour cinq centimètres de largeur et trois d’épaisseur et se situent
derrière l’abdomen. Ils assurent plusieurs fonctions :
— ils maintiennent l’équilibre acido-basique de l’organisme. En effet, le pH san-
guin est régulé de manière très précise, entre 7,38 et 7,42. En fonction du pH,
les reins excrètent plus ou moins d’ions H+ et éliminent plus ou moins d’ions
bicarbonate pour réguler cet équilibre acido-basique.
— Ils sécrètent une grande partie de l’érythropoïétine, plus connue sous le nom
de EPO. Cette hormone, souvent utilisée dans les cas de dopage, stimule la
production de globules rouges.
— Ils participent à la régulation de la pression artérielle. Une hormone est sécré-
tée, l’aldostérone, qui modifie la volémie plasmatique, c’est-à-dire le volume
sanguin.
— Enfin, ils produisent l’urine qui permet d’éliminer les déchets de notre orga-
nisme.
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Cette dernière fonction est la plus importante. Les reins font en effet partie du
système urinaire et filtrent environ 170 litres de sang par jour [Nei]. L’urine qu’ils
produisent est transportée via les uretères dans la vessie puis évacuée à l’extérieur de
l’organisme par l’urètre. La production de l’urine se déroule dans les néphrons, Figure
1.1. On compte environ un million de ces unités de filtration dans chaque rein. La
filtration se passe dans deux parties du néphron.
D’abord, chaque néphron est composé d’une capsule de Bowman dans laquelle
différents composés vont être filtrés. Le moteur de cette filtration étant la pression os-
motique et hydrostatique. On trouve ensuite des phénomènes de réabsorption et de
sécrétion dans les tubules. Les composés échangés dans le néphron sont l’eau, les ions
sodium et potassium, la créatinine (d’origine musculaire), l’acide urique, et l’urée.
Cette dernière est issue de la transformation de l’ammonium produite par les intestins
et les muscles et est neurotoxique. Il y a donc des phénomènes d’absorption et de ré-
absorption entre tubules et capsule de Bowman, qui permettent d’atteindre l’équilibre
requis dans le sang de ces différents composés, Figure 1.1.
Le Débit de Filtration Glomérulaire (DFG) est la quantité de filtrat produite par les
deux reins par unité de temps [EML+12]. Ce débit est un indicateur de la bonne santé
des reins. Il existe plusieurs formules permettant de l’estimer et qui tiennent compte de
l’âge, du sexe et du poids [WYP+15]. Le principe consiste à mesurer la vitesse d’éli-
mination d’un marqueur, généralement la créatinine, du sang vers les urines. Un taux
supérieur à 90 mL/min/1,73m2 de débit de filtration glomérulaire, selon la formule
de Cockcroft et Gault est considéré comme normal [CG76]. L’unité 1,73m2 est bien
connue des médecins car elle sert notamment à doser certains médicaments, cela cor-
respond à la surface corporelle standard. La créatinine est le marqueur choisi car il est
produit, pour une morphologie donnée, à un taux constant par les muscles, sauf après
un effort important. La formule pour mesurer le DFG par la clairance de la créatine
est :
DFG(ClCr) =
140− aˆge
Cr
× poids× k (1.1)
avec l’âge en année, le poids en kilo, le Cr étant la créatininémie en µmol/L et k un
coefficient dépendant du sexe (2,23 chez l’homme contre 1,03 chez la femme). Il existe
d’autres variantes de cette formule permettant de calculer le DFG, et qui peuvent être
plus adaptées selon l’individu.
Une personne souffrant d’anurie (diminution du volume de l’urine) ou au contraire
de polyurie, de protéinurie (abondance de protéines dans les urines), d’une hématurie
(présence de sang) ou de déséquilibres hydroélectrolytiques (liés aux ions dans le sang)
peut signifier une pathologie rénale. Les reins peuvent être touchés par plusieurs patho-
logies touchant différentes parties du rein : artères, veines, glomérules ou tubules. Elles
peuvent être primitives, ou secondaires c’est-à-dire provoquées par une autre patholo-
gie, comme le diabète. L’hypertension artérielle est également un facteur aggravant.
Dans les pathologies primitives on trouve surtout les glomérulonéphrites qui affectent
les membranes du glomérule et les rendent plus perméables, notamment aux protéines.
Enfin, on parle d’insuffisance rénale chronique lorsque le fonctions de filtration et en-
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FIGURE 1.2 – Stades de l’insuffisance rénale chronique en fonction du débit de fil-
tration glomérulaire. Le DFG tient compte de l’âge, du poids et du sexe du patient.
Il existe plusieurs formules pour l’estimer. Pour une meilleure précision, le diagnostic
doit également associer la protéinurie.
docrinienne des reins s’altèrent progressivement et de façon irrémédiable.
1.2.2 L’insuffisance rénale chronique
1.2.2.1 L’insuffisance rénale chronique
L’insuffisance rénale chronique (IRC) est diagnostiquée lorsque le débit de filtra-
tion glomérulaire est inférieur à 60 ml/min/1,73m2, Figure 1.2. Il faut également
l’associer à la protéinurie. En effet, plus cette dernière est élevée, plus le risque d’une
dégradation rapide de l’état des reins est probable [cdc15]. Or, on estime qu’environ
5,7 millions de français sont touchés par des IRC [SCJ+16], il est donc nécessaire de
pouvoir les diagnostiquer tôt pour pourvoir les traiter.
Les principaux leviers pour ralentir la progression des insuffisances rénales sont
de maîtriser la protéinurie, et donc avoir un régime alimentaire adapté, et de limiter
l’hypertension artérielle. Malheureusement, la dégradation du fonctionnement rénal
est irréversible et le stade terminal de l’insuffisance rénale est déclaré lorsque le DFG
passe en dessous de 15 ml/min/1,73m2. A ce stade, des mesures radicales doivent
être prises pour assurer la survie du patient.
1.2.2.2 L’insuffisance rénale chronique terminale, la transplantation et la dia-
lyse
Lorsque les reins ne filtrent plus suffisamment le sang de ses toxines, la transplan-
tation rénale ou la dialyse sont les deux seuls traitements possibles. Il existe différentes
sortes de dialyse. Toutes sont lourdes et très contraignantes mais certaines permettent
au patient de mener une vie presque normale. Le principe général est d’utiliser une
solution saline, le dialysat, et une membrane semi-perméable. Par des phénomènes de
diffusion, par gradient de concentration, osmose et osmose inverse, les deux solutions
vont échanger les différents composés et ainsi rétablir l’équilibre dans la composition
du sang, Figure 1.3. L’eau, en excès dans le sang, est notamment éliminée par osmose
inverse, due à la pression plus importante dans le sang que dans le dialysat. Le dialy-
sat est une solution à base de bicarbonate de soude à laquelle d’autres composés sont
ajoutés qui tiennent compte des besoins du patient. La teneur en calcium et en glucose
apportée lors de l’hémodialyse peut ainsi varier.
La dialyse péritonéale est un exemple de dialyse. Un cathéter est placé dans l’ab-
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FIGURE 1.3 – Principes des échanges d’une dialyse. L’osmose repose sur les gra-
dients de concentrations des différents composés dans le sang, et l’osmose inverse
permet de forcer l’eau en trop dans le sang à passer dans le dialysat. Les mêmes phé-
nomènes ont lieu dans les néphrons.
domen et le dialysat versé à l’intérieur. La cavité péritonéale qui entoure nos différents
organes et qui est très vascularisée, fonctionne comme la membrane semi-perméable.
Après quelques heures, il faut drainer le liquide hors de la cavité. Cette opération de
remplissage/drainage peut être répétée plusieurs fois par jour. L’avantage de cette mé-
thode est qu’elle peut être réalisée à domicile, cependant elle n’est utilisable qu’un
temps car cela finit par abîmer la cavité péritonéale et le cathéter porté en permanence
est une gène et une porte d’entrée aux germes.
L’autre méthode de dialyse est l’hémodialyse. Le patient est ainsi branché à un ap-
pareil, le dialyseur, qui filtre son sang. Deux cathéters sont placés dans l’avant bras,
Figure 1.4. Pour avoir un débit veineux suffisant, une opération chirurgicale est néces-
saire pour réaliser une fistule artério-veineuse, c’est-à-dire faire dériver une artère dans
une veine. La durée de la séance (environ quatre heures) dépend du poids accumulé
par le patient. En effet celui ci n’urinant plus, l’eau et les déchets s’accumulent dans
l’organisme. Le patient, avant de débuter la séance de dialyse se pèse pour calculer la
différence avec son poids nominal. Ce dernier ayant été déterminé avec le néphrologue.
La séance de dialyse peut se faire à domicile ou dans un centre d’autodialyse. Pour les
patients les plus affaiblis, cela se fait dans le service d’hémodialyse d’un centre hos-
pitalier. Classiquement, trois séances d’hémodialyse par semaine sont nécessaires. Il
existe aussi des programmes comprenant des séances d’hémodialyse plus courtes, mais
plus fréquentes ou encore des dialyses quotidiennes qui durent toute la nuit. Les pro-
grès de l’hémodialyse sont surtout liés à l’amélioration des hémodialyseurs et notam-
ment les membranes servant de surface d’échange entre le sang et le dialysat. Palmer
et al. ont par exemple montré qu’utiliser une membrane à haute perméabilité (c’est-
à-dire laissant passer des gros solutés) permet de réduire les décès liés aux maladies
cardiovasculaires et cardiaque chez les patients en hémodialyse [PRC+12]. Les pre-
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FIGURE 1.4 – Schéma de principe d’un appareil d’hémodialyse. A chaque séance, le
patient est piqué à deux endroits dans sa fistule artério-veineuse. Le sang est pompé
par une pompe à galet qui présente l’avantage de ne pas avoir d’élément en contact
avec le sang autre que le tube, évitant ainsi la contamination du sang. De l’héparine
est injectée pour empêcher la coagulation du sang.
mières membranes étaient faites à partir de dérivés de cellulose puis en polysulfone.
Elles sont aujourd’hui composées de différents polymères synthétiques comme du po-
lystester polyarylate, ce qui apporte de meilleures performances en terme de dialyse.
Comme pour la composition du dialysat, la membrane du dialyseur doit tenir compte
des besoins du patient.
Le coût de l’insuffisance rénale est très important. D’après le rapport de la cours des
comptes, le coût total de la prise en charge des patients atteints d’insuffisance rénale
terminale est de 3,8 milliards d’euros. Soit les budgets cumulés alloués à la culture et
l’agriculture en France. Les coûts sont répartis entre les personnes recevant des greffes
et la prise en charge de la dialyse. Ce dernier est le plus important, 3,1 milliards d’eu-
ros car il est continu et très lourd d’un point de vue logistique (ambulance, personnel
hospitalier, machine) [cdc15]. En 2013, la prise en charge d’un patient en dialyse était
en 2013 de 65 000 euros. Sur les 82 000 personnes atteintes d’insuffisance rénale ter-
minale, 45 000 sont en dialyse et 36 000 porteuses de greffon. Chaque année, environ
11 000 nouveaux patients sont traités pour Insuffisances Rénales Chroniques Termi-
nales (IRCT), 10 000 en dialyse et 400 greffés. De plus, à cause du vieillissement de la
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FIGURE 1.5 – Schéma d’une bandelette urinaire servant estimer la protéinurie. Les
composés aminés dont font parties les protéines vont réagir avec les groupements hy-
droxyles du réactif. Cette déprotonation entraîne le changement de couleur, du jaune
au vert.
population, ce nombre est en constante augmentation. Pour éviter d’arriver à ces extré-
mités que sont la transplantation et la dialyse, il est donc obligatoire d’avoir les moyens
et les outils de diagnostic adéquats afin de repérer au plus tôt les personnes atteintes
d’IRC et ainsi permettre de prendre les mesures adaptées pour ralentir la progression
de la maladie.
1.2.3 Méthodes de diagnostic
Une première méthode de diagnostic est la bandelette urinaire. C’est un outil très
simple et accessible pour estimer la protéinurie qui peut être un signe d’insuffisance
rénale, Figure 1.5. Le réactif change de couleur, de jaune au vert lorsqu’il est déprotoné
par des composés aminés. Cependant la mesure est peu fiable, et il y a beaucoup de
faux positifs, notamment parce qu’une urine alcaline, avec un PH > 7 ou concentrée,
peut faire réagir la bandelette. Chiad et al. ont estimé le taux de faux positifs à plus de
10 % dans le cadre d’une étude sur le dépistage par bandelette urinaire chez des sujets
âgés [CGH+18]. Pour affiner la quantification, des appareils d’analyses de bandelettes
peuvent être utilisés. La bandelette urinaire a également une date de péremption, due à
la dégradation du réactif dans le temps. Dans tous les cas, aucun diagnostic définitif ne
peut être donné sur le simple résultat d’une bandelette urinaire. Quand il y a suspicion
de protéinurie, une récolte urinaire sur 24 heures est effectuée pour véritablement la
quantifier. C’est une procédure plus contraignante car elle requiert l’envoi des échan-
tillons en laboratoire et de garder l’urine dans un endroit frais. Enfin, la protéinurie ne
signifie pas une pathologie grave du système urinaire. En fait, seuls 2 % des patients
ayant de la protéinurie ont une pathologie grave [BG07].
Comme cela a été expliqué précédemment, l’indicateur permettant d’estimer l’état
des reins est le débit de filtration glomérulaire. Celui-ci est fait à l’aide d’une prise de
sang et peut être associé avec un échantillon d’urine. La prise de sang est une technique
simple, rapide, fiable et éprouvée bien qu’invasive. L’analyse du sang est réalisée dans
des laboratoires certifiés, en général, une journée suffit pour avoir les résultats. Le coût
pour la sécurité sociale est d’environ une vingtaine d’euros.
Il est important de noter que le débit de filtration glomérulaire est une donnée esti-
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FIGURE 1.6 – Débit de filtration glomérulaire estimé par la formule de Cockcroft-
Gault et celle mesurée par l’inuline. Tiré de [BMC+09]. Celle mesurée par l’inuline
est beaucoup plus fiable mais plus complexe à mettre en oeuvre. Ainsi un DFG estimé à
45ml/min/1,732 (IRCmodérée) peut en fait être à 90 (normal) ou 15 (IRC terminale).
mée. Elle dépend d’une formule et peut donc varier, par exemple l’équation 1.1 estime
le DFG selon la formule de Cockcroft et Gault. Pour justifier ce point, Botev et al.
ont comparé le DFG estimé avec le DFG mesuré par l’inuline, Figure 1.6 [BMC+09].
L’inuline est un sucre non fabriqué par l’organisme et qui est filtré par le glomérule
mais n’est pas réabsorbée ensuite (dans les tubules). Il permet donc une mesure très
précise et fiable du DFG mais il est peu utilisé car il est plus complexe à mettre en
œuvre que la méthode classique (injection de l’inuline en intraveineuse puis prise de
sang). On constate que cette estimation n’est pas totalement fiable, puisque le coeffi-
cient de détermination, r2 qui quantifie la qualité de la régression linéaire est de 0,70,
comme le montre la Figure 1.6. Dans les cas extrêmes, un DFG estimé par la formule
de Cockcroft-Gault à 45 ml/min/1,732 correspondant au stade modéré d’une IRC
peut en réalité être à 90 ml/min/1,732, et donc correspondant à des reins qui fonc-
tionnent normalement ou au contraire à 15 ml/min/1,732 et à un stade terminal de la
maladie. On se retrouve donc à deux extrémités de diagnostic possible pour un DFG
mesuré. L’estimation du DFG sert également à suivre l’évolution du patient et de l’ef-
ficacité du traitement. La fréquence de ces contrôles dépend généralement du DFG et
de l’état du patient.
La bandelette urinaire est donc une méthode simple permettant de donner une pre-
mière indication, mais elle pèche par un grand nombre de faux positifs. Le test san-
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guin permet notamment d’estimer le débit de filtration glomérulaire, il peut égale-
ment souffrir d’un manque de précision outre son caractère invasif qui peut rebuter de
nombreuses personnes. Pour améliorer le diagnostic, plusieurs pistes sont envisagées,
comme trouver de nouveauxmarqueurs dans le sang ou les urines [SZA+15][FGL+10].
Un autre fluide peut également servir à trouver des marqueurs cibles, c’est l’air exhalé.
En effet ce dernier intéresse de nombreuses équipes de recherches pour le diagnostic
de pathologies car il offre un gros avantage : récolter l’air exhalé n’est pas invasif. Pour
faire du diagnostic de pathologies à partir de l’air exhalé il faut d’abord déterminer sa
composition, comprendre les mécanismes expliquant ce mélange et enfin trouver quels
sont les marqueurs intéressants pour la pathologie ciblée.
1.3 Air exhalé et pathologies
L’objectif est d’identifier les différents biomarqueurs de type composés organiques
volatils (COV) ou non organiques, relevés dans l’haleine d’individus sains et de pa-
tients atteints d’insuffisance rénale chronique, ceci afin de cibler lesquels sont les plus
courants et les plus intéressants pour un outil de diagnostic. Par définition, un composé
organique est dit volatil si sa pression de vapeur saturante est supérieure à 0,01 kPa à
293,15 Kelvins (article 2, de la directive européenne 1993/13/CE).
Il n’existe pas de bases de données bien établies des composés organiques volatils
dans l’haleine, et ce pour plusieurs raisons. Tout d’abord il n’y a pas de protocole
standard pour prélever les échantillons et ainsi éviter les aléas d’une contamination ex-
térieure (par le matériel expérimental et l’air ambiant notamment)[PHK+99]. Chaque
équipe de recherche utilise ses propres procédures, et ses propres méthodes pour être
le plus proche de la réalité. Une autre raison, et non des moindres, est la complexité et
la grande variabilité des espèces présentes. Un point important concerne également la
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FIGURE 1.7 – L’évolution du taux de CO2 dans l’air exhalé permet de séparer l’air
mort de l’air alvéolaire. Ce dernier étant la fraction d’air qui échange des composés
avec le sang, donc le plus intéressant.
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FIGURE 1.8 – Principe d’absorption et émission de composés dans notre organisme.
Les coefficients λa↔s et λc↔s (sans unité) correspondent à la proportion des composés
réussissant à traverser la barrière alvéolaire ou cellulaire [HBM+14].
fraction de l’air exhalé prélevée. La Figure 1.7 illustre l’évolution de cette fraction en
fonction de la concentration en CO2 lors d’une expiration. L’air alvéolaire est la seule
partie intéressante (lorsque le taux de CO2 atteint un palier) puisque c’est celle-ci qui
est en contact avec le sang via les alvéoles.
Une des grandes difficultés réside dans le fait qu’il existe, d’une part, des composés
présents en très grande quantité comme la vapeur d’eau et le dioxyde de carbone, de
l’ordre de plusieurs dizaines de milliers de partie par million (ppm), et d’autre part, de
nombreux autres composés sous la barre de la partie par milliard (ppb). Concernant la
variabilité, on retrouve plusieurs études faisant mention de 170 composés organiques
volatils différents à plusieurs milliers, mais seulement 17 d’entre eux se retrouvent à
chaque fois [CSP+15]. De plus, une grande variabilité peut être due à l’âge, au sexe,
au fait d’être fumeur ou non, ou si l’individu a mangé ou bu avant le prélèvement.
Enfin, il faut faire une distinction entre les composés endogènes, c’est-à-dire produit
dans et par l’organisme, et composés exogènes, présents dans l’air ambiant. Ce point
est d’autant plus vrai lorsque l’air ambiant est un air d’intérieur, plus susceptible d’être
pollué par des produits ménagers. Certains composés peuvent rentrer dans ces deux
catégories, comme le dioxyde de carbone.
Les mécanismes d’émission et d’absorption des composés sont illustrés dans la Figure
1.8. Il existe différentes barrières ou filtres dans le chemin que suit un composé de
l’air extérieur au lieu de production dans l’organisme (cellule, bactérie). Ainsi Haick
et al. considèrent deux facteurs λa↔s (sans unité, a pour alvéolaire et s pour sang)
et λc↔s (sans unité, c pour cellule et s pour sang) quantifiant la facilité ou non à un
composé donné de traverser la barrière alvéolaire, donc de passer du sang à l’air, ou
du sang à la cellule [HBM+14]. Cela signifie qu’on ne retrouve pas les mêmes pro-
portions entre les niveaux de concentration des composés dans le sang et dans l’air
exhalé. Par exemple, l’isoprène et l’acétone sont deux composés que l’on trouve à des
concentrations proches dans l’exhalât (entre 100 ppb et 500 ppb). Cependant l’acétone
est présente en bien plus grande quantité dans le sang, d’au moins trois ordres de gran-
deur que l’isoprène. Ce dernier composé est en effet bien plus volatile et moins soluble
dans le sang, ce qui fait que la grande majorité passe à travers les alvéoles. Il est donc
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nécessaire de lister les différents biomarqueurs existants chez les individus sains pour
pouvoir comparer ces marqueurs à des individus atteints de pathologies mais égale-
ment pour repérer quels marqueurs pourraient par la suite interférer avec le système de
mesure. En effet, s’il s’avérait que l’un de ces marqueurs existait, il pourrait masquer
un autre composé cible, caractéristique d’une maladie. Cette première étude permettra
donc de réaliser le cahier des charges du système de mesure.
1.3.1 Composition de l’air exhalé
Les biomarqueurs contenus dans le sang finissent donc par se retrouver dans l’air
expiré grâce aux échanges gazeux situés dans les alvéoles pulmonaires.
Les mécanismes à l’origine de l’émission de composés organiques volatils ne sont pas
encore totalement connus [PCC+03][HBM+14], cependant l’origine de certaines fa-
milles de composés peut être retracée. Les hydrocarbones, comme les alcanes, sont is-
sues de la destruction des lipides par des oxydants, comme les radicaux libres[HBM+14].
C’est un phénomène naturel qui peut être accentué par une maladie ou par l’environne-
ment. Les amines, comme l’ammoniac, sont des produits dégradées des protéines dans
les intestins [TSS06a]. Elles sont normalement transformées dans le foie en urée, puis
évacuer dans les urines.
Pour distinguer les biomarqueurs d’un individu sain d’un individu malade, il faut avoir
connaissance de la composition normale ou standard de l’air que l’on expire. Cette
première étape est déjà en soi compliquée car cette composition peut varier assez for-
tement d’un individu à l’autre. La Figure 1.9 montre ainsi que le nombre de composés
différents détectés dans l’haleine est variable d’un individu à l’autre, entre 140 et 240
composés différents selon les individus [PHK+99]. De plus, la composition de départ
de l’air inspiré va dépendre du lieu où l’on se trouve. Celui-ci peut être plus ou moins
pollué par différentes sources d’émissions comme par exemple des produits d’entre-
tien, ou des complexes industriels aux alentours.
Le Tableau 1.1 liste les composés que l’on retrouve dans l’air expiré chez un in-
dividu sain. L’eau, le dioxyde de carbone sont les composés majoritaires, présents à
plusieurs dizaines de milliers de ppm. Ensuite, il y a quelques composés à des concen-
trations relativement importantes (plusieurs centaines de ppb) comme l’ammoniac,
l’acétone et le méthanol. Ces composés sont présents chez tous les individus.
Il y a également plusieurs centaines d’autres COVs dans l’air expiré, ils sont ce-
pendant dans des ordres de concentrations beaucoup plus faibles, de quelques ppb ou
moins [PHK+99] :
— benzenemethanol, dimethyl,
— ethene, tetrachloro
— benzene, (1 méthyllethenyl)
— naphtalene.
Plusieurs études ont montré que la concentration en ammoniac augmente avec
l’âge, que la concentration en acétone augmente après un effort physique, et que la
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FIGURE 1.9 – Variation du nombre de composés différents retrouvés dans l’air ex-
halé sur un échantillon de 50 personnes [PHK+99]. Le nombre même de composés
différents retrouvés est très variable selon les personnes, de 140 à 240 composés.
concentration d’isoprène est supérieure chez les hommes par rapport aux femmes
[TSS06b][BAP+09]. En revanche, Diskin et al. ont montré que la compositition pour
un individu donné restait la même dans une période de plusieurs semaines [DlS03].
Ils ont mesuré pendant trente jours les concentrations dans l’air exhalé en ammoniac,
acétone, isoprène et éthanol de cinq individus. On constate ainsi une distribution des
concentrations qui suivent une loi normale avec un coefficient de variation (rapport
entre l’écart type et la moyenne) de 0,3. La composition est donc stable sur une durée
d’un mois bien qu’elle évolue lentement au fil des années. Cette stabilité de la compo-
sition est importante puisque cela signifie que l’on peut ajuster un système de mesure
pour un individu sans avoir à le calibrer trop fréquemment.
1.3.2 Influence des pathologies sur l’air exhalé
Dans cette partie, plusieurs termes statistiques sont utilisés. En effet, pour détermi-
ner si un marqueur que l’on retrouve dans l’air exhalé est intéressant, il faut pouvoir le
quantifier selon certains critères. Ces outils statistiques se sont à l’origine développés
pour les applications radar. Le Tableau 1.2 présente ainsi les différents termes utili-
sés dans le cas ou un marqueur est testé sous l’hypothèse "ce marqueur signifie que
l’individu est malade".
De ces différents résultats, on peut en déduire deux caractéristiques du marqueur
correspondant pour une maladie donnée :
— la sensibilité (ou valeur prédictive positive), qui correspond à la présence de ce
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Composé Moyenne Variabilité Référence
Vapeur d’eau > 90% - -
Dioxyde de carbone 40 000 ppm - -
Ammoniac 833 ppb 248 ppb à 2935 ppb [TSS06b]
(augmente avec l’âge)
Acetone 500 ppb 400 ppb à 900 ppb [TSS06b]
Methanol 450 ppb σ=200 ppb [TSS06a]
Ethanol 196 ppb σ=244 ppb [TSS06a]
Isoprene 118 ppb σ= 68 ppb [BAP+09]
acetaldehyde(ethanal) 24 ppb σ=17 ppb [PHK+99]
Propanol 18 ppb 0 à 135 ppb [TSS06a]
Tableau 1.1 – Principaux composés de l’haleine et leurs concentrations typiques chez
un individu sain. Certains composés comme l’ammoniac voient leur concentration
augmenter avec l’âge.
Malade Sain
Présence du marqueur Vrai positif (VP) Faux positif (FP)
Absence du marqueur Faux négatif (FN) Vrai négatif (VN)
Tableau 1.2 – Définition de ce que sont vrai positif, faux positif, vrai négatif et faux
négatif sous l’hypothèse "le marqueur signifie que l’individu est malade".
biomarqueur chez les malades :
V P
V P + FN
(1.2)
— la spécificité (ou valeur prédictive négative), qui correspond à l’absence de ce
biomarqueur chez les individus sains :
V N
V N + FP
(1.3)
La sensibilité correspond à la proportion du ou des composés ciblés que l’on retrouve
chez les patients atteints de la pathologie. La spécificité correspond elle, au fait de
retrouver le ou les composés chez les personnes atteintes de la pathologie uniquement.
La plupart des pathologies ont des répercussions complexes sur la composition de
l’air expiré des individus. Si on peut associer un composé fortement corrélé à certaines
pathologies par exemple l’acétone pour le diabète (forte sensibilité de l’acétone pour
le diabète), d’autres n’ont pas un seul et unique biomarqueur, c’est le fait de retrouver
un mélange de COVs qui trahit la présence d’une maladie ce qui est le cas par exemple
du cancer du poumon. Les conséquences de certaines pathologies sont bien connues et
les incidences sur l’air exhalé bien comprises. C’est le cas par exemple du diabète et
de l’acétone cités plus haut. Une personne atteinte de diabète de type 1 ne produit plus
d’insuline rendant impossible l’absorption du glucose par les cellules de l’organisme.
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COVs (concentration) Nb patients Sensibilité Référence
/contrôles /spécificité
Cancer du poumon
1-octene 72/10 86/88 [PHB+12]
isoprene (81,5 ppb), acetone (458,7 ppb), 285/472 52,0/100 [BAP+09]
methanol (118,5 ppb)
isoprene, pentane, 36/50 72,2/93,6 [PCC+05]
heptane, octane,
styrene
formaldehyde (7 ppb) 17/170 54/99 [WSM+07]
Isopropanol(244 ppb)
pentanal,hexanal, 12/12 75/95,5 [FLSM10]
nonanal, octanal
2-hexanone, 3-heptanone ; 12/4 100/80 [BKT+13]
2,2,4-Trimethyl-hexane
Cancer du sein
undecane, dodecane, tridecane, 54/204 78,5/88,3 [PCS+10]
tetradecane, pentadecane,
D-limonene
hexanal (3,75 ppb), heptanal (3,22 ppb), 17/24 72,7/91,7 [LPL+14]
octanal (3,39 ppb), nonanal (2,49 ppb)
Cancer colorectal
1,3-dimethylbenzene, 1,2-pentadiene 37/41 86/83 [ADLP+13]
Cyclohexane, Methyl cyclohexane
4-methyloctane, decanal
Cancer gastrique
2-Propenenitrile(4ppb), 37/61 89/90 [XBI+13]
2-Butoxy-ethanol (9ppb)
Furfural(2ppb)
Parkinson
Styrene 15/12 70/100 [TSI+12]
4-methyloctane
1-methyl-2-(1-methylethyl)-benzene
Alzheimer
Styrene 30/12 93/75 [TSI+12]
4-methyloctane
1-methyl-2-(1-methylethyl)-benzene
Tableau 1.3 – Composés de l’air exhalé étudiés pour différentes pathologies. Une
grande partie des études (80 % dans ce tableau avec des études prises au hasard)
se focalisent sur les cancers, bien que d’autres pathologies sont étudiées.
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Pour trouver de l’énergie, l’organisme se met à brûler des graisses provoquant une
augmentation de corps cétoniques, c’est l’acidocétose. L’acétone augmente donc et se
retrouve en plus grande concentration dans l’air exhalé.
Pour les cancers en général, le mécanisme principal responsable des émissions de
COVs est la peroxydation des lipides [HBM+14]. En effet, le développement des cel-
lules cancéreuses s’accompagnent d’une altération de certaines protéines qui dérivent
en espèces chimiques oxygénées fortement oxydatives (radicaux libres, ions oxygénés
et peroxydes). Ces derniers entraînent la peroxydation des membranes cellulaires et la
production d’alcanes, d’aldéhydes et de composés aromatiques (toluène, benzène).
Le Tableau 1.3 présente ainsi quelques études qui se sont intéressées à la compo-
sition de l’air exhalé en fonction de différentes pathologies. Par exemple, pour l’étude
de Broza sur le cancer du poumon, les composés 2-hexanone, 3-heptanone et 2,2,4-
Trimethyl-hexane se retrouvent dans 100 % des patients atteints du cancer du poumon
(sensibilité de 100 %) mais on retrouve également ces composés dans une certaine
proportion de personnes saines (spécificité de 80%)[BKT+13]. Bien que les résul-
tats affichés sur la précision de diagnostic à l’aide du ou des composés ciblés soient
très bonnes, il faut noter le nombre faible de patients et de contrôles dans les études
(quelques dizaines). Dans certains cas, ce sont plutôt les concentrations des compo-
sés qui donnent une indication sur la pathologie plutôt que leur nature elle même
[BAP+09]. Les pathologies étudiées sont diverses, Alzheimer, Parkinson et surtout
cancers [TSI+12] [PHB+12][BKT+13]. Les études portant sur l’analyse de la com-
position de l’air exhalé par les patients atteints d’IRC sont relativement peu nom-
breuses comparées à d’autres pathologies comme les cancers du poumons [FLSM10]
[DNMM+03] [FSM+08]. Cela s’explique évidemment par la difficulté de diagnosti-
quer les cancers et par leur létalité à court terme. En effet, pour détecter précocement
un cancer, il faut généralement réaliser un examen radiologique puis une biopsie pour
pouvoir s’assurer du diagnostic. Or ces examens sont rarement effectués sans raison
évidente. Cependant, comme il a été démontré précédemment, un outil de diagnostic
non invasif et fiable serait un apport indéniable tant pour les cancers que pour les IRCs.
1.3.3 Influence des maladies rénales sur l’air exhalé
1.3.3.1 Les marqueurs des insuffisances rénales
Du fait du rôle de filtre sanguin, le rein a un rôle direct sur la composition du sang.
Comme le sang échange des composés avec l’air via les alvéoles pulmonaires, on peut
donc intuitivement prévoir que les insuffisances rénales chroniques auront un impact
sur la composition de l’air exhalé. Et en effet, plusieurs études ont montré que les IRCs
modifiaient la composition de l’air exhalé [GPFS+13] [DSS97][MNT+12].
Le Tableau 1.4 référence les différents marqueurs ciblés pour les insuffisances ré-
nales. La triméthylamine et l’ammoniac par exemple sont deux composés étudiés par
Grabowska et Davies [GPFS+13] [DSS97]. On peut ici soulever un premier problème.
Il y au moins cent fois plus d’ammoniac que de triméthylamine dans l’air expiré, or ce
dernier peut présenter plus d’intérêt que l’ammoniac pour un diagnostic. En effet, Gra-
19
Pathologie Composés Concentration Référence
IRC Trimethylamine 33 ppb [GPFS+13]
IRC Ammoniac 4,8 ppm [DSS97]
Stade d’IRC Ethylène glycol, - [MNT+12][HM13]
l’acétoïne
2-butanone
IRCT Monoxyde d’azote 39 ppb [MHK+99]
Stade dIRC Ammoniac 556 ppb [OTH+17]
Tableau 1.4 – Biomarqueurs dans l’haleine de patients atteints de maladies rénales.
bowska et al. ont montré une corrélation entre la concentration de triméthylamine et le
DFG [GPFS+13]. Il faut cependant préciser que le faible nombre de patients, 23, limite
la portée des résultats. Dans tous les cas, il faut donc que la méthode de mesure choisie
permette de distinguer l’ammoniac et l’un de ses dérivés, la triméthylamine. D’autres
études s’intéressent à d’autres marqueurs que l’ammoniac et ses dérivés. Haick et
al. ont développé un outil pour détecter et suivre la progression des insuffisances ré-
nales chroniques : l’éthylène glycol et l’acétoïne ainsi que le 2-butanone sont les trois
marqueurs ciblés pour suivre la progression de la pathologie [HM13]. Le monoxyde
d’azote est un autre marqueur ciblé par Matsumoto et al. [MHK+99]. Le composé qui
revient le plus souvent est cependant l’ammoniac, et est ciblé par plusieurs études pour
faire du diagnostic d’IRC [DSS97] [BHSK16][GKC+16][OTH+17].
1.3.3.2 L’ammoniac
L’ammoniac est produit naturellement à différents endroits de l’organisme. Il pro-
vient d’abord de la dégradation des protéines dans notre système digestif, il est égale-
ment produit dans les muscles et dans les reins pour maintenir l’équilibre acido-basique
[Wal14][SS18][BHSK16]. Dans le sang, l’ammoniac est principalement présent sous
sa forme aqueuse NH+4 . L’ammoniac étant neurotoxique, il est éliminé par le foie qui
le transforme en urée (CO(NH2)2). L’urée est ensuite évacuée par les reins. Cette
transformation (cycle de l’urée) se déroule en plusieurs étapes et fait intervenir divers
enzymes mais la réaction simplifiée de cette transformation peut être résumée comme
ceci :
2NH3 + CO2 −→ H20 + CO(NH2)2 (1.4)
La concentration d’ammoniac expirée est en moyenne de 4880 ppb (de 820 ppb à
14700 ppb) chez un patient dont les reins présentent des dysfonctionnements majeurs
[DSS97]. Obermeier et al. ont constaté que l’ammoniac est le composé le plus intéres-
sant parmi sept autres composés ciblés dont la méthylamine, le pentanal, l’heptanal et
l’acétone pour faire une détéction, même précoce, des IRC [OTH+17]. Il est d’ailleurs
possible de se servir de l’ammoniac et de la triméthylamine pour contrôler le bon dé-
roulement d’une dialyse [EPS+11]. Comme le montre la Figure 1.10, la concentration
en ammoniac pendant la dialyse baisse continuellement pour approcher des valeurs
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FIGURE 1.10 – Evolution de la concentration d’ammoniac dans l’haleine pendant
la dialyse. Figure reproduite de [DSS97]. La concentration d’ammoniac, très élevée
avant la dialyse, diminue pendant la dialyse, jusqu’à retrouver des niveaux de concen-
tration proche de personne saine (1 ppm).
que l’on retrouve chez les individus sains. La concentration est en début de dialyse
d’environ 10 ppm pour arriver trois heures plus tard à 1 ppm.
Spanel et al. ont émis plusieurs recommandations quant à l’utilisation de l’am-
moniac dans le diagnostic de pathologies. D’abord la concentration en ammoniac est
supérieure lorsque l’air exhalé provient de la bouche et non du nez. Smith et al. ont me-
suré que chez un individu sain, la moyenne était de 885 ppb pour la concentration dans
l’air exhalé par la bouche et de seulement 110 ppb quand il provient du nez [SWPS08].
Cela vient du fait que l’urée qui est également présente dans la salive, est dégradée par
l’action d’enzymes et de bactéries et produit de l’ammoniac. La réaction inverse de
l’équation 1.4 se réalise. La concentration d’ammoniac dans l’air exhalé par le nez est
donc plus proche de sa concentration dans le sang (en tenant compte du coefficient
λa↔s). Cependant, en cas d’insuffisance rénale, la concentration en urée dans le sang
augmente, car moins bien exfiltré par les reins, et donc augmente dans la salive. L’am-
moniac augmente d’autant plus dans l’air exhalé. Spanel et al. mettent également en
garde car l’ammoniac peut également provenir d’une infection bactérienne. Il faut donc
considérer différemment la concentration d’ammoniac mesurée si celui ci provient du
nez ou de la bouche.
L’ammoniac semble donc insuffisant à lui tout seul comme marqueur pour détec-
ter des insuffisances rénales chroniques. De plus, l’augmentation de la concentration
en ammoniac dans l’air exhalé peut également provenir d’un dysfonctionnement hé-
patique, ou d’une infection bactérienne. Cependant ce marqueur reste intéressant et
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FIGURE 1.11 – Plages de concentration d’ammoniac et états clinique associés. Ces
plages de concentrations sont utilisées tout au long de cette thèse.
permet de lancer de premières études de faisabilité d’un dispositif de diagnostic d’in-
suffisances rénales chroniques.
La Figure 1.11 définit les plages de concentrations qui seront associées dans la
suite de cette thèse à un état clinique. Bien qu’elles ne soient pas exactes d’un point de
vue diagnostic (car l’ammoniac n’est pas suffisant), ces concentrations permettent de
dimensionner le système de mesure.
1.4 Conclusion
Dans ce premier chapitre, l’importance vitale des reins pour notre organisme a
été expliquée. Les insuffisances rénales chroniques sont des pathologies graves puis-
qu’elles altèrent de manière irréversible leur bon fonctionnement. La progression
de cette maladie peut être fortement ralentie avec un traitement adapté et une mo-
dification du mode de vie. Il faut donc donc être diagnostiqué le plus tôt possible.
Bien que des méthodes simples existent, comme les prises de sang ou les analyses
d’urines, il est nécessaire de trouver des méthodes d’aide au diagnostic à la fois confor-
tables pour le patient et fiables. Comme les reins assurent la filtration de notre orga-
nisme, lorsque ceux-ci fonctionnent moins bien, certains composés se retrouvent en
plus grande concentration dans le sang. Les mécanismes d’échanges au niveau des al-
véoles pulmonaires font qu’une partie de ceux-ci se retrouvent dans l’air exhalé. Ce
dernier est un mélange complexe, variable selon les individus, composé de plusieurs
centaines de composés, de natures et de concentrations très différentes. Plusieurs com-
posés, dont l’ammoniac, vont voir leur concentration augmenter à cause d’une insuffi-
sance rénale. Il faut donc pouvoir mesurer la concentration d’ammoniac, tout en ayant
la possibilité de mesurer d’autres composés. Le but du prochain chapitre est donc de
trouver les méthodes d’analyses et de quantifications qui permettraient d’être utili-
sées en tant qu’outil d’aide au diagnostic précoce d’insuffisances rénales.
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Chapitre 2
Méthodes d’analyse et de
quantification de composés volatils.
2.1 Introduction
Dans ce chapitre, une présentation des différentsmoyens et outils techniques pour
analyser et quantifier un mélange gazeux est formulée. L’ammoniac est un premier
composé ciblé car il est un des marqueurs intéressants pour détecter les insuffisances
rénales chroniques. Des méthodes spectrométriques aux capteurs de gaz, les avan-
tages et inconvénients de chacune des techniques d’analyses sont détaillées. Pour pou-
voir comparer les méthodes plusieurs paramètres seront comparés :
— La limite de détection du dispositif et la spécificité pour un composé donné.
— Le coût de production et de maintenance du dispositif.
— La facilité d’utilisation dont l’encombrement, la portabilité et le niveau de for-
mation requis pour l’utiliser.
Une méthode est particulièrement étudiée, car présentant le meilleur compromis
de ces différents paramètres avec un potentiel efficacité/compacité important, le nez
électronique. Comparable dans le principe à un nez biologique, l’utilisation d’une ma-
trice de capteurs associée à des algorithmes de classification permet d’avoir un système
d’analyse de gaz complexes très intéressant. Néanmoins, plusieurs verrous liés à la
problématique du diagnostic par nez électronique sont identifiés, et posent les jalons
de la suite de cette thèse.
2.2 Cahier des charges
L’objectif est ce chapitre est de sélectionner la méthode la plus adaptée à la mesure
de concentrations de composés dans l’air exhalé, et notamment l’ammoniac. Cette mé-
thode doit être la base d’un dispositif de mesure qui soit à la fois, fiable, portable et
peu onéreux. Pour quantifier ces paramètres et comparer les méthodes d’analyse sur
une même base le Tableau 2.1 détaille le cahier des charges qui sera utilisé tout au
long de ce chapitre.
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LOD Autres Encombrement Temps Coût Prise en
Ammoniac composés d’analyse main
100 ppb Oui Portable Temps réel <100 euros Sans formation
<1 kg spécialisée
Tableau 2.1 – Cahier des charges du dispositif de mesure. La prise en main corres-
pond au niveau de formation requis pour utiliser l’appareil. LOD : limite de détection.
Autres composés signifie qu’il est possible de détecter la présence d’autres composés
et d’en mesurer la concentration.
2.3 Méthodes spectrométriques
2.3.1 Généralités
La conception du spectromètre est intiment liée avec les avancées sur la compré-
hension de l’atome. À la fin du XIXeme siècle, alors que Eugen Goldstein observe
des rayons "canaux" ou anodiques dans une lampe à décharge, Figure 2.1a, Wilhelm
Wien et J.J. Thomson constatent qu’un champ électrique ou magnétique pouvait les
faire dévier, Figure 2.1b. Cette déviation dépendait de la charge mais aussi de la masse
du composé. Cette observation a permis à Thomson de prouver qu’il existait pour un
même élément chimique plusieurs masses possibles, Figure 2.1c, les isotopes.
Les bases modernes du spectromètre ont ensuite été posées en 1918 par Dempster et
Aston. Pour pouvoir analyser et identifier la composition d’un échantillon, un appareil
basé sur la spectrométrie de masse se découpe en plusieurs parties, trois ou quatre si
l’on ajoute un séparateur en début de chaîne.
L’identification en elle-même est réalisée par le spectromètre de masse qui reçoit
en entrée les échantillons sous forme d’un gaz ionisé. L’identification est faite en mesu-
rant donc le rapport masse sur charge électriquem/z. Pour réaliser cette identification,
il y a d’abord l’analyseur qui sépare les ions, et le détecteur qui convertit un courant
ionique en courant électrique. En amont de ces deux parties se trouve donc la source
d’ions. Cette dernière est importante puisque c’est elle qui va conditionner la vitesse
d’échantillonnage, la phase de l’échantillon (solide, liquide ou gazeux) et la nature de
celui-ci, Figure 2.2. Un séparateur d’éléments peut également être associé pour pouvoir
mesurer des échantillons complexes contenant plusieurs éléments chimiques. En effet,
l’un des inconvénients d’une identification par le rapport m/z est que plusieurs com-
posés peuvent en avoir un identique. Il existe donc d’autres stratégies pour séparer les
éléments et qui ne dépendent pas du ratio masse sur charge. Les méthodes spectromé-
triques détaillées par la suite sont donc des combinaisons différentes de l’association
source d’ions et spectromètre de masse qui ont chacune des intérêts dans l’analyse de
composés présents dans l’air exhalé.
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FIGURE 2.1 – (a) Illustration des rayons canaux ou anodiques observés par Goldstein
dans une lampe à décharge. La cathode étant percée, les ions positifs s’écrasent sur la
surface sensible. Par la suite (b) J.J Thomson a modifié le système et a observé qu’un
champs électrique déviait la trace laissée par le rayon. Cela lui a permis de découvrir
les isotopes. (c) La photo illustre les traces laissées par deux isotopes du néon, la
déviation dépend en effet de la masse et de la charge électrique.
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Détecteur
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- Réaction par Transfert de Proton
- Flux d'Ions Sélectionnés
- Ionisation électronique
- Plasma à Couplage Inductif
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- Orbitrap 
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- Résonance Cyclotronique
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- Electromultiplicateur
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FIGURE 2.2 – Structure d’un spectromètre de masse. Des exemples de techniques sont
présentées pour chaque partie.
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FIGURE 2.3 – Résultat typique d’un GC-MS, appelé chromatogramme. Le temps de
rétention associé au spectromètre permet d’identifier et de quantifier l’ion et donc le
composé.
2.3.2 Chromatographie en phase Gazeuse et Spectromètre deMasse
(GC-MS)
La chromatographie en phase gazeuse est une technique très utilisée que ce soit
dans le domaine industriel ou de la recherche car elle offre la possibilité d’identifier
des mélanges complexes à des concentrations de l’ordre du ppb, voir ppt, en concen-
trant les échantillons. Le principe est de séparer les constituants de l’échantillon en le
faisant rentrer dans une colonne. La colonne est longue de plusieurs mètres et rem-
plie d’une substance appelée "phase stationnaire". Cette dernière permet de séparer
l’échantillon à cause de l’affinité différente qu’il existe entre les différentes molécules
et la phase stationnaire. L’échantillon est entraîné dans la colonne à l’aide un gaz vec-
teur, cela peut être de l’hélium, de l’argon ou diazote. À la sortie de la colonne, les
composés ayant le moins d’affinité avec la phase stationnaire sortent en premier et
sont détectés en premier par le spectromètre de masse. Un chromatogramme permet
donc de visualiser les composants et leur abondance dans l’échantillon en fonction du
temps d’échappement de la colonne, appelé temps de rétention, Figure 2.3. En com-
binant temps de rétention et le rapport m/z, il est possible d’identifier et de quantifier
précisément des échantillons complexes.
Certains GC-MS sont transportables pour des analyses de terrain, mais restent en-
combrants, Figure 2.4. Ils sont cependant intéressants dans le cas de l’analyse de l’air
exhalé puisqu’ils sont précis et couvrent un spectre large de composés. C’est d’ailleurs
pourquoi l’outil de prédilection était le GC-MS lors des premières études portant sur la
mesure des composés dans l’air exhalé, notamment celles réalisées par Phillips dans la
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fin des années 90 [PHK+99][PCC+03]. En revanche leur utilisation n’est pas simple et
requiert de solides bases en chimie analytique. Un autre inconvénient, c’est qu’il est né-
cessaire de passer par un intermédiaire entre l’air exhalé et la colonne, on ne peut pas
souffler directement à l’intérieur. Généralement, des tubes d’absorbants sont utilisés
pour concentrer les composés. Ces tubes contiennent des materiaux absorbants comme
le Tenax, le Carbopack ou Carboxen qui ont un pouvoir d’absorption variable en fonc-
tion de la nature des composés, selon leurs tailles, qu’ils soient polaires ou apolaires.
Cela peut donc fausser la représentation de la composition de l’air exhalé [GRPG11].
Enfin, un inconvénient important est la durée totale pour analyser un échantillon. Entre
l’échantillonnage, le temps de rétention puis de détection, et enfin l’analyse des résul-
tats, il faut compter au moins une heure de temps.
2.3.3 Réaction par transfert de proton et Spectromètre de Masse
(PTR-MS)
Un composéM est ionisé chimiquement par un transfert de proton en utilisant des
ions hydronium selon la réaction suivante :
M +H3O
+ →MH+ +H2O (2.1)
Ce transfert de proton n’est possible que si l’affinité protonique du composé M est
supérieure à celle de l’eau, ce qui est le cas pour la plupart des composés organiques
volatils. Cette technique est donc adaptée à l’analyse de COVs. Comparé au GC-MS, le
Réaction par transfert de proton (PTR)-MS présentent plusieurs avantages. Le premier
FIGURE 2.4 – Photo d’un GC-MS. Le bécher en bas à droite donne une idée des
dimensions d’un tel appareil.
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FIGURE 2.5 – Schéma de principe du SIFT-MS. Le patient peut souffler directement
dans l’appareil. Figure reproduite de [SS96].
est qu’il est plus sensible, et descend à des concentrations de l’ordre du ppt sans avoir
besoin de pré-concentrer les échantillons. De plus, il permet de faire des mesures en
temps réel de l’air de patients, grâce à des temps de réponses très courts (de l’ordre de
la centaine de millisecondes). Cette méthode de mesure a donc été utilisée par plusieurs
équipes de recherche travaillant sur l’air exhalé [MAL+13][BAP+09][WSM+07]. Par
exemple, Morisco et al. ont utilisé un PTR-MS pour séparer des individus sains de
patients atteints de cirrhose [MAL+13]. En ciblant douze COVs à des concentrations
de quelques ppbs ou inférieures au ppb, ils obtiennent une sensibilité de 83 % et une
spécificité de 86 %. L’inconvénient de cette méthode est qu’il n’est pas possible de
distinguer les molécules ayant le même ratiom/z.
Les PTR-MS restent des appareils complexes et encombrants. Le PTR-MS 300 du
fabricant Ionicon pèse 80 kg et coûte plusieurs milliers d’euros.
2.3.4 Flux d’ions sélectionnés et Spectromètre de Masse (SIFT-
MS)
Ce spectromètre a été développé par Spanel et Smith dans le but précis d’analyser
l’air exhalé [SS96]. Ainsi l’échantillonnage n’est pas réalisé à travers l’intermédiaire
de tubes d’absorbants mais en exhalant directement dans l’appareil, comme pour le
PTR-MS. Le tube reliant l’embout à l’appareil est chauffé pour éviter la condensation
de l’eau et la perte de composés. Comme le décrit la Figure 2.5, lorsque la personne
souffle, l’air est transporté par de l’hélium dans un tube et les différents composés de
l’air subissent une ionisation chimique par exemple par des ions hydroniums et des
ions dioxygènes. L’intérêt d’utiliser ces deux ions est de pouvoir étendre le spectre
de composés détectables sans interagir avec les composés principaux de l’air comme
l’azote et le dioxygène.
Cette méthode est donc très appréciée pour analyser l’air exhalé, et on la retrouve
dans de nombreuses études [TSS06a][SS18][EPS+11][DlS03][HZC+14]. Ainsi Ha-
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nouneh et al. ont réussi à identifier, grâce au SIFT-MS, six composés à des concentra-
tions inférieures au ppb pour faire du diagnostic de maladies liées au foie [HZC+14].
2.3.5 Discussion
Il existe d’autres techniques de spectrométrie de masse mais les trois présentées
plus haut sont les plus utilisées car les plus adaptées à la détection de composés dans
l’air exhalé. La spectrométrie de masse permet de détecter et de quantifier des com-
posés variés avec une limite de détection inférieure au ppb. Le SIFT-MS a même été
développé pour l’adapter à l’analyse de l’air exhalé. C’est donc l’appareil de mesure
idéal pour de la recherche. Cependant, il souffre de plusieurs inconvénients qui le
rendent difficilement transposable en un outil de diagnostic portable, accessible en
utilisation quotidienne pour un praticien. D’abord la taille et l’encombrement du dis-
positif sont problématiques dans l’optique de pouvoir l’utiliser dans des cabinets mé-
dicaux ou même à domicile. Ils pèsent plusieurs dizaines de kilos, sont très chers et
compliqués à utiliser. Ces appareils nécessitent en sus une maintenance régulière. Ces
caractéristiques sont résumées dans le Tableau 2.2.
Des tentatives sont faites pour réduire l’encombrement et le coût de ces dispositifs.
Owlstone Medical est une entreprise qui conçoit des analyseurs et des détecteurs de
COVs dans l’haleine. Ils proposent ainsi l’ensemble des éléments nécessaires pour
mesurer des composés dans l’air exhalé. D’abord un système de prélèvement composé
d’un masque qui remplit des tubes d’absorbants. Ensuite, un spectromètre, le Lonestar,
capable de détecter un large spectre de COVs. L’appareil est effectivement de taille plus
réduite (équivalent à une tour d’ordinateur) mais l’analyse n’est pas faite en temps réel
et ils proposent d’ajouter une colonne de chromatographie pour améliorer la précision.
Enfin l’ensemble du dispositif coûte plus de 10 000 euros. Il est donc nécessaire de se
tourner vers d’autres méthodes d’analyse et de quantification de composés pour obtenir
un outil de diagnostic fiable, portable et accessible comme les capteurs de gaz.
LOD Autres Encombrement Temps Coût Prise en
Ammoniac composés d’analyse main
< ppb Oui >1m3 Temps réel >100 k$ Formation
>30 kg (pour le SIFT) spécialisée
Tableau 2.2 – Récapitulatif des caractéristiques des systèmes de mesure par méthodes
spectrométriques. Seul le SIFT-MS est capable de faire des mesures temps réel. LOD :
limite de détection. Autres composés signifie qu’il est possible de mesurer en même
temps plusieurs autres composés.
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2.4 Système de mesure par capteur de gaz
2.4.1 Généralités
Un capteur est composé d’un transducteur et d’une partie conditionnement. Le
transducteur transforme une information physique appelée mesurande, dans notre cas,
une concentration de gaz en une autre information physique, comme un signal élec-
trique ou optique. Dans son ensemble, le capteur peut être caractérisé par plusieurs
paramètres :
— la sensibilité correspond à la variation du signal renvoyée par le capteur par rap-
port à la variation de la concentration de gaz ciblé. Cette sensibilité est rarement
linéaire et est limitée à ses extremums.
— La sélectivité est la capacité d’un capteur à ne réagir qu’au composé dont il est
le détecteur. Les autres composés, appelés interférents perturbent la qualité de
la mesure. Aucun capteur de gaz n’est parfaitement sélectif.
— La stabilité correspond à la dérive de la réponse du capteur au cours du temps.
Le vieillissement ou des conditions d’utilisations inadéquates du capteur font
que sa valeur de base peut évoluer ainsi que sa sensibilité se dégrader au cours
du temps.
— Le temps de réponse caractérise le temps de montée du capteur, généralement
le temps que met la réponse du capteur à atteindre 90% de sa valeur finale. Ce
paramètre peut être déterminant pour une application médicale qui exige du
temps réel.
— La limite de détection correspond à la plus petite concentration de gaz produi-
sant une variation de signal mesurable.
Il faut ajouter à ces caractéristiques, la reproductibilité technologique, c’est-à-dire
la capacité de fabriquer en grande série des capteurs ayant les mêmes réponses. Les
capteurs présentés par la suite seront donc étudiés et comparés selon ces critères.
2.4.2 Les capteurs à détection par photo-ionisation
Le principe du capteur à photo-ionisation est d’utiliser une lampe émettant des
photons suffisamment énergétiques pour ioniser les composés ciblés. En appliquant un
champ électrique, les ions ainsi formés produisent un courant électrique proportionnel
à la concentration du composé. Comme le composé ne pourra être ionisé que si l’éner-
gie du photon incident est supérieure ou égale à l’énergie de ionisation du composé, il
est possible de déplacer le spectre de détection en faisant varier cette énergie [HMP95].
Par exemple, une lampe à argon qui permet d’émettre des photons de l’ordre de 11,7
eV permet de détecter plus de composés qu’une lampe à Krypton (10,6 eV). Ce dernier
est cependant plus utilisé car le gaz a une durée de vie plus importante. Cette techno-
logie de capteur de gaz est très utilisée pour les applications de détection de polluants
dans l’atmosphère car la limite de détection est très basse, de l’ordre du ppb [SG17].
Ces capteurs sont cependant peu utilisés pour des outils de mesure compacts car leur
taille est importante (plusieurs dizaines de cm3) du fait de la nécessité d’une lampe à
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FIGURE 2.6 – Schéma de principe d’un capteur électrochimique.
UV [LLE+16]. Par exemple, le capteur PID DSO250 pour détecter l’isobutylène pèse
220 g pour un diamètre de 5 cm et une hauteur de 5 cm. De plus, il a un temps de
préchauffage de 20 minutes.
2.4.3 Les capteurs électrochimiques
Le principe du capteur électrochimique, également appelé ampérométrique est d’uti-
liser un électrolyte qui réagit avec le gaz et de mesurer le courant produit. Pour cela,
une membrane semi-perméable permet au gaz de se diffuser dans l’électrolyte, Fi-
gure 2.6. Ce dernier peut être liquide ou solide. Une réaction d’oxydoréduction se
produit au niveau de l’électrode de travail. Le courant est mesuré entre cette électrode
et l’électrode auxiliaire. Une troisième électrode de référence sert à maintenir un point
de mesure à un potentiel constant étant donné que cette électrode n’intervient pas dans
la réaction d’oxydoréduction, aucun courant ne circule donc à travers cette électrode
[BCTS97]. La mesure du courant permet de déterminer la concentration du gaz. Cette
technologie permet d’avoir des limites de détection de l’ordre de la centaine de ppb
pour l’ammoniac mais aussi pour les aldéhydes.
De plus, l’avantage est de pouvoir obtenir une bonne sélectivité en choisissant
l’électrolyte adéquat [CBS92]. Utiliser un acide, comme l’acide acétique ou phospho-
rique permet de détecter l’ammoniac. Malgré la consommation de l’électrolyte, ces
capteurs ont de bonnes durées de vie (plusieurs années) mais dérivent beaucoup dans
le temps et sont relativement volumineux (plusieurs dizaines de centimètres cube).
2.4.4 Les capteurs à oxydes métalliques semi-conducteurs
Les capteurs à oxydes métalliques semi-conducteurs (MOX) sont de type résistif.
En fonction de s’il est de type N, excès d’électron, ou de type P, excès de trou, le
semi-conducteur échange ses charges avec son environnement par des interactions de
chimisorption [SMSY01]. L’oxygène joue un rôle clé dans ces réactions, Figure 2.7.
En effet, l’oxygène contenu dans l’oxyde métallique, ainsi qu’à la surface de l’oxyde
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FIGURE 2.7 – Schéma d’un capteur MOX de type N. Le dioxygène est chimisorbé
à la surface du semi-conducteur et sa quantité dépend de la température de chauffe.
L’oxygène est ensuite réduit par des composés réducteurs comme l’ammoniac libérant
les électrons dans le semi-conducteur.
sont les sites privilégiés des réactions. Lorsque l’oxygène est réduit par un gaz ré-
ducteur comme l’ammoniac, cela libère des charges dans le matériau, modifiant ainsi
la conductivité. Pour qu’ils fonctionnent, les capteurs MOX doivent être préchauffés
à plusieurs centaines de degrés et parfois plusieurs heures en avance, ce qui en font
des capteurs qui consomment beaucoup de puissance et d’énergie, 833 mW pour le
capteur d’ammoniac TGS826 de chez Figaro. Le chauffage est indissociable des cap-
teurs à oxydes métalliques à cause de l’interaction entre la couche sensible, l’oxygène
contenu dans le matériau et le gaz. Or à des températures élevées, l’oxygène de l’air
s’adsorbe plus dans le matériau et forme des ions qui interagissent mieux avec le gaz.
Il est d’ailleurs possible de moduler la température de chauffe pour faire varier la sen-
sibilité du capteur.
Les capteurs à oxydes métalliques sont les capteurs de gaz les plus utilisés dans
les systèmes domestiques et industriels, de par leurs coûts réduits, leurs sensibilités
et leurs facilités d’intégrations. Ils sont en effet utilisés dans diverses applications,
les éthylomètres, détecteurs d’incendie, de gaz toxique et même de mauvaise haleine,
Tableau 2.3. Les plages de concentrations sont les données constructeurs, en pratique,
il est possible de détecter des concentrations encore plus faibles (de la centaine de ppb).
Référence du capteur Composés cibles Plage de détection
TGS826 Ammoniac 30-300 ppm
TGS832-A00 Halocarbone 10-1000 ppm
TGS2600 Ethanol 1-30 ppm
TGS2602 H2S, toluène 1-30 ppm
TGS2620 Alcools 50-5000 ppm
AS-MLV-P2 CO, butane, ethane 10-10000 ppm
CCS801 Toluene, ethanol, CO 10-400ppm
MQ-135 Ammoniac, Benzene, alcools 10-1000 ppm
MQ-135 Toluène, acétone, ethanol 5-500 ppm
Tableau 2.3 – Capteurs à oxydes métalliques de la société Figaro. Les plages de dé-
tection sont celles fournies par le constructeur.
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En fonction du semi-conducteur, il est donc possible de détecter différents com-
posés. Gouma et al. ont ainsi développé un capteur à l’aide d’une céramique semi-
conductrice permettant de détecter des concentration d’ammoniac d’au moins 50 ppb
[GKY+10]. Le trioxyde de tungstène (WO3) est un autre oxyde métallique très utilisé
pour la détection de différents gaz : toluène, éthanol, H2S, NO, acétone [SWB16].
Des capteurs à oxydes d’étain dopés avec différents éléments (or, palladium, pla-
tine) ont également été utilisés dans des capteurs pour diagnostiquer le cancer du pou-
mon [IMT+16]. En ciblant le nonanal, l’acide propanoïque et l’acétoïne ils obtiennent
une sensibilité de seulement 13,4%, mais comparable à celle obtenue par une chroma-
tographie en phase gazeuse pour ces mêmes composés.
Ces capteurs de tailles réduites (quelquesmm2 pour la surface sensible) permettent
donc de détecter un certain nombre de composés avec des limites de détection basses,
c’est pourquoi ils sont des candidats intéressants dans l’optique d’un outil de diagnostic
portable. Ils souffrent cependant d’une sensibilité à l’humidité, d’une consommation
d’énergie élevée ainsi que de dérives importantes au cours du temps.
2.4.5 Capteur à Micro Balance à Quartz (QMB)
La microbalance à quartz est composée de deux électrodes enserrant un quartz et
d’une surface sensible qui réagit avec le composé cible, Figure 2.8. Le quartz est un
matériau piézoélectrique qui se déforme lorsqu’on lui applique un champ électrique.
Le principe du capteur consiste donc à mesurer le décalage en fréquence du quartz. La
mesure de la fréquence de résonance est donnée par l’équation suivante :
f0 =
√
µq
ρq
/2tq (2.2)
Avec ρq la densité du cristal, tq son épaisseur et µq le module de cisaillement qui
est une grandeur physique intrinsèque du quartz. La mesure est ensuite déduite du
décalage en fréquence donnée par l’équation suivante :
∆f =
−2∆mf 20√
ρpµq
(2.3)
Avec ∆m la variation de masse. Une micro-balance à quartz peut également être mo-
délisée électriquement par une inductance L1, une capacité C1 et une résistance R1 en
série, le tout en parallèle d’une autre capacité C0, Figure 2.8. Ce modèle est le modèle
Butterworth Van Dyke. La capacité C0 est la capacité formée par les deux électrodes.
L1 correspond à l’inertie liée à la masse déplacée, C1 à l’énergie stockée pendant l’os-
cillation et R1 à l’énergie dissipée pendant l’oscillation. Ainsi la modification de la
fréquence est liée à la variation d’inductance.
La micro-balance à quartz a d’abord été développée pour mesurer des masses très
faibles notamment en biologie pour étudier les cellules ou les interactions moléculaires
[GWH93]. Désormais elles sont également étudiées pour en faire des capteurs de gaz.
Kikuchi et al. ont développé un capteur d’ammoniac QMB en utilisant de la zéolithe
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FIGURE 2.8 – Schéma d’un capteur à micro-balance à quartz. Le schéma électrique
équivalent est également proposé. La mesure est déduite du décalage en fréquence du
capteur.
[KOS04]. La limite de détection est de l’ordre du ppm mais la sensibilité décroît for-
tement avec l’humidité. Di Natale et al. ont également fonctionnalisé avec différents
porphyrines des QMB. Le but étant de détecter plusieurs COVs dont l’éthanol, le to-
luène et le pentanol, les capteurs sont non-spécifiques. Ils répondent donc tous plus ou
moins à ces composés mais avec des limites de détection élevées de plusieurs dizaines
de ppm [DNPM+00][DNMM+03][PDNCD+99]. Plus récemment ils ont également
utilisés une matrice de capteurs QMB pour discriminer des patients sains et atteints de
cancer du poumon avec une précision de 90 % [CSP+15].
2.4.6 Capteur à onde acoustiques de surface (SAW)
Les capteurs à onde acoustique de surface (SAW) sont un autre type de capteur basé
sur la mesure de fréquence. Dans ce cas, une onde acoustique est émise à l’aide d’un
premier transducteur interdigité et traverse le substrat piézoélectrique pour ensuite être
retransformé en signal électrique par effet piézoélectrique avec un second transducteur.
L’onde acoustique émise est donc modifiée, en amplitude, fréquence ou phase par le
milieu qu’elle traverse [PTPH18]. Le matériau piézoélectrique est fonctionnalisé par
différents matériaux comme pour les QMB, soit avec des polymères ou des oxydes
métalliques ce qui leur permet de détecter une large gamme de composés, dont l’am-
moniac. Le décalage en fréquence indique ensuite la concentration de gaz. Ces capteurs
ont plusieurs autres avantages, ils peuvent être miniaturisés (quelques cm2 voiremm2)
et avoir une faible consommation. Les SAW sont historiquement utilisés pour des ap-
plications de filtrage et d’oscillateurs électroniques dans les émeteurs/récepteurs RF
mais Wohltjen a ensuite utilisé ce principe pour détecter des gaz en les fonctionnali-
sant avec du poly-isoprène et du polymethylmethacrylate [Woh84]. Plus récemment,
Tang et al. ont développé un capteur SAW fonctionnalisé avec du dioxyde de Titane et
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ayant une limite de détection inférieure au ppm pour l’ammoniac [TAL+18]. Ils sont
donc très étudiés car prometteurs pour des applications de détection de gaz. L’inconvé-
nient principal réside dans leur sensibilité à l’humidité et leur plus grande complexité
dans la conception et le conditionnement.
2.4.7 Capteur à polymères conducteurs intrinsèques
2.4.7.1 Généralités
Un polymère est un assemblage d’une même molécule se répétant un grand nombre
de fois et formant une macro-molécule. Les polymères qu’ils soient naturels ou syn-
thétiques n’étaient connus que comme des isolants. Les polymères conducteurs intrin-
sèques (Polymère conducteur intrinsèque (ICP)) n’ont été découverts que dans la se-
conde moitié duXXeme siècle par les travaux de MacDiarmid, Shirakawa et Heeger et
récompensés par le prix Nobel en 2000. Un matériau n’est conducteur que s’il possède
des charges libres, trous, électrons ou ions, permettant la circulation d’un courant. Dans
les ICP, ces charges peuvent avoir pour origine la structure même du polymère, en
alternant des liaisons covalentes simples et doubles, comme pour des liaisons carbone-
carbone dans le polyacétylène, ou des liaisons chimiques particulières, carbone-azote
ou carbone-soufre. Les charges peuvent également venir de la présence de doublets
libres sur certains atomes, comme dans le polypyrrole. Ils existent de nombreuses
structures d’ICP mais peu d’entre elles sont suffisamment conductrices ou stables pour
avoir une réelle utilité [Wal03]. Le Tableau 2.4 donne quelques exemples d’ICP.
Nom Structure Intérêt
Polyacétylène n
CHHC
Premier ICP découvert
Polypyrrole NH
n
Électronique organique
Polyaniline
NH
n Capteur de gaz
Tableau 2.4 – Exemples de polymères conducteurs intrinsèques.
Parmi tous ces polymères la polyaniline est celui ayant le plus d’intérêt dans son
utilisation en tant que surface sensible pour un capteur [HCK13]. En effet, la poly-
aniline peut passer d’un état isolant à conducteur par oxydo-réduction comme pour les
autres ICP mais aussi par réaction acide base, ce qui est utile pour détecter l’ammoniac.
2.4.7.2 La polyaniline
Les propriétés conductrices de la polyaniline sont liées au nombre de porteurs de
charge correspondants à l’azote cation radicalaire (NH+) sur le polymère, qui sont de
charge positive. Cet atome d’azote est le site où a lieu la réaction avec certains compo-
sés notamment l’ammoniac [WBC+11]. Ce dernier possède un doublet non liant forte-
ment électronégatif qui présente une bonne affinité électronique avec le NH+ (équation
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2.4).
PANI −H+ +NH3 ↔ PANI +NH+4 (2.4)
Cette réaction est un phénomène d’adsorption puisqu’il y a réaction en surface avec
l’ammnoniac. Il peut également y avoir des phénomènes d’absorption et de diffusion
(selon l’épaisseur de la couche du matériau sensible) lorsque les composés pénètrent
dans le matériau. Cette absorption peut agir d’une autre manière sur la conductivité
et sur la réponse du capteur, en modifiant par exemple la disposition de la polyaniline
dans la matrice. Certains capteurs à base de polyaniline peuvent avoir des des réponses
de plusieurs heures voire jours due à ce phénomène de diffusion [WRP+17]. L’ad-
sorption provoque la déprotonation de la polyaniline et entraîne donc une baisse de sa
conductivité. Le dopage est une façon d’augmenter le nombre de porteurs de charge
et donc sa conductivité et sa sensibilité. La méthode de synthèse, la morphologie, et
la façon dont est répartie la polyaniline sont autant de paramètres qui vont jouer sur
la réponse du capteur. Mérian et al. ont réalisé un capteur à l’aide d’un composite
polyaniline et polyuréthane permettant d’obtenir une limite de détection de l’ammo-
niac de 7 ppb [MRZ+14]. Dans ce dernier cas cependant, le capteur n’avait pas été
testé dans des condictions correspondants à celles de l’air exhalé. Hibbard et al. ont
au contraire testé un capteur dont la polyaniline a été "imprimé" sur des électrodes et
ont injecté un mélange de plusieurs composés et de l’humidité [HCK13]. Néanmoins
les expositions devaient durer dix minutes pour quantifier correctement les concentra-
tions d’ammoniac. La polyaniline présente quelques désavantages, comme la plupart
des autres capteurs, notamment la sensibilité à l’humidité et la variabilité des réponses
[WRP+17].
2.4.8 Autres technologies de capteurs
Dans les autres technologies de capteurs, qui sont surtout au stade de la recherche,
on retrouve les chemoresistors qui sont des composites à base de graphène, de nano-
tubes de carbone ou de nanoparticules métalliques. Ces derniers sont ensuite fonction-
nalisés, c’est-à-dire que différentes molécules sont greffées à leurs surfaces dans le but
d’interagir avec les composés ciblés.
L’équipe de recherche du professeur Haick de l’université de Technion en Israël dé-
veloppe différents capteurs chemoresistors dans le but précis du diagnostic de patholo-
gies. Ils utilisent des nanoparticules d’or qu’ils fonctionnalisent en déposant différents
composés organiques ou non organiques à leur surface, par exemple le dodecanethiol
et le butanethiol [PTA+09][KLP+15]. Ces composés ont des propriétés de donneurs ou
receveurs d’électrons différentes afin de faire varier les interactions avec de nombreux
composés organiques volatils, et ainsi avoir un ensemble de capteurs plus ou moins
sensibles. Les mécanismes qui expliquent l’augmentation ou la diminution de la résis-
tance sont principalement due à la variation de la distance entre les nanoparticules. En
effet lorsque les nanoparticules adsorbent des composés, il y a un effet de gonflement.
Le déplacement des charges entre chaque nanoparticule qui se produit par effet tunnel,
se fait donc moins bien, augmentant ainsi la résistance. Ces capteurs peuvent être réa-
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lisés sur des surfaces de quelquesmm2. L’autre avantage majeur de ces capteurs est la
limite de détection qui est de l’ordre de quelques ppb.
Le même principe de fonctionnaliser des nanocomposites conducteurs est utilisé
avec des nanotubes de carbone [PTH08]. Des matériaux organiques non polymériques
comme le tricosane et le pentadécane ont permis à la même équipe de recherche de
discriminer des haleines de patients sains de patients malades de cancers du poumon.
Ils étaient obligés en revanche d’assécher les prélèvements (humidité relative de 1 %)
pour que cela fonctionne. Une autre technique utilisant des polymères (PMMA, PLA)
pour fonctionnaliser des nanotubes de carbone donnent des capteurs moins sensibles
à l’humidité [CCF13]. Cependant, les limites de détection sont trop élevées, quelques
ppm pour être utilisées dans le cas de l’analyse de l’air exhalé.
Tan et al. ont récemment développé un capteur dont la surface sensible est de la
poudre de carbone dans une matrice de tetracosane [TYL16]. Ce dernier est un al-
cane et présente une bonne affinité électronique avec les autres alcanes. En revanche
il n’a aucune sensibilité à l’eau ni à d’autres molécules polaires présentes dans l’ha-
leine comme l’éthanol. Ce capteur a uniquement été utilisé pour mesurer les quantités
d’alcanes (de 20 ppb à 800 ppm) dans l’air expiré pour diagnostiquer le cancer du
poumon. Ils arrivent à une spécificité et une sensibilité de 88 % et 83,3 %. Ces cap-
teurs présentent donc un avantage sur les autres capteurs nanocomposites, les patients
peuvent souffler directement sur le capteur sans filtrer l’humidité ni concentrer l’air
exhalé. Un inconvénient important des capteurs de type chemoresistors est le manque
de répétabilité dans leur fabrication.
2.4.9 Discussion
Tous les capteurs décrits dans cette partie ont leurs avantages et inconvénients. Le
Tableau 2.5 permet de comparer les caractéristiques des principales technologies de
capteurs. Pour pouvoir les comparer sur un pied d’égalité, ce sont les capteurs d’am-
moniac qui sont présentées dans le tableau. Que ce soit des problèmes de sensibilités
à l’humidité, de dérives, de répétabilité due à des variations dans la fabrication, il est
impossible de trouver le capteur idéal. Les capteurs par photoionisation sont ceux qui
offrent une grande stabilité de réponse dans le temps, mais ils ne peuvent pas être in-
tégrés dans un système de mesure portable et bas coût, notamment à cause de la taille
relativement importante (plusieurs dizaines de cm3). Au contraire les technologies de
type MOX, chemiresistor, QMB ou SAW sont tout à fait adaptées à une intégration
car très petits (quelques mm3), de plus ils peuvent être fonctionnalisés différemment
permettant de disposer d’un large spectre de composés en échange d’une spécificité
moindre. Leur principal inconvénient réside dans la dérive des réponses au cours du
temps. Ce même problème concerne les capteurs à base de polyaniline. Ces derniers
sont cependant intéressants car outre leur coût très faible, ils sont très spécifiques à
l’ammoniac. Or ce dernier composé est un marqueur cible des insuffisances rénales
chroniques.
Pour pouvoir palier à ces inconvénients, une solution envisageable consiste à utili-
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Techno LOD Autres Encombrement Temps de Coût
Ammoniac composés réponse
PhotoIo 1 ppb Oui > 10 cm3 20 min > 10 $
ElectroCh 200 ppb Oui > 10 cm3 5 min > 10 $
MOX 100 ppb Oui mm3 sec qqs $
PANI 20 ppb Non mm3 min < 1$
QMB 1 ppb Oui mm3 sec qqs $
SAW 1 ppm Oui mm3 sec qqs $
ChemiR 100 ppb Oui mm3 min < 1$
Tableau 2.5 – Comparaison des différentes technologies de capteurs pour la détec-
tion d’ammoniac. Tableau en parti reproduit de [KLM19]. LOD : limite de détection.
Autres composés signifie qu’il est possible de mesurer en même temps plusieurs autres
composés.
Epithélium olfactif
Os
Cils olfactifs
Glomérule
Vers cerveau
Cellule mitraleBulbe olfactif
FIGURE 2.9 – Schéma du système olfactif humain. L’air est conduit vers l’épithélium
ou des protéines réceptrices vont fixer des composés particuliers qui vont en étant
stimulés, coder l’information qui va être traitée dans le cerveau.
ser plusieurs capteurs et croiser leurs réponses. Il devient ainsi possible de combiner les
avantages des différents capteurs et de contrer les inconvénients avec des algorithmes
de classification : c’est le principe du nez électronique.
2.5 Système de mesure par matrice de capteurs de gaz,
le nez électronique
2.5.1 Généralités
Le premier système de mesure par matrice de capteurs date de 1964 et de l’étude
de Wilkens et Hartman. Leur système était composé de huit capteurs électrochimiques
dont les amplitudes des réponses regroupées sous le terme de "profile" permettaient
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FIGURE 2.10 – Schéma de principe du nez électronique. Les réponses des capteurs non
spécifiques permettent d’associer par des algorithmes de classification une empreinte
de réponses à un mélange de composés.
de comparer les composés testés. Le titre de l’étude "An Electronic Analog for the
Olfactory Processes" fait directement allusion au mécanisme biologique de l’odorat
[WH64].
2.5.1.1 Le nez humain
En effet, chez un humain, l’air qui rentre dans le nez est conduit vers l’épithélium
olfactif. Cette zone est tapissée de cils olfactifs dont les terminaisons sont des protéines
réceptrices. L’Homme en possède environ dix millions mais seulement 400 types diffé-
rents, contre plus de 1000 pour une souris [FFGG+16]. Lorsque les cils sont stimulés,
la transmission de l’information se déroule en plusieurs étapes. D’abord les stimuli
des cils ayant les mêmes protéines réceptrices sont regroupés au niveau des glomé-
rules. Ensuite, l’information est transmise via des neurones, appelés cellules mitrales,
au bulbe olfactif puis au cerveau qui traite et classifie l’odeur, Figure 2.9. Ces protéines
réceptrices permettent donc de coder de nombreuses odeurs (le nombre exact d’odeur
discernables chez l’homme n’est pas connu). Enfin, les seuils de détection dépendent
de la nature des composés, par exemple il est de 18 ppb pour le camphre mais de 84
ppm pour l’éthanol [MS05].
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2.5.1.2 Le nez électronique
Le terme de nez électronique a été utilisé pour la première fois vers la fin des années
80 par Gardner et al. bien que le concept ait été formalisé un peu plus tôt par Persaud
et Dodd [GB94][PD82]. Ces derniers ont ainsi décrit l’architecture et avancé que les
techniques de reconnaissance d’empreintes devaient être appliquées sur ces matrices
de capteurs de gaz. L’architecture du nez électronique est présentée dans la Figure
2.10. Le principe est donc d’utiliser une matrice de capteurs non spécifiques, c’est-à-
dire que ces capteurs réagissent différemment à différentes familles de composés. Le
but est d’associer une empreinte de réponses au mélange de gaz soumis à la matrice
de capteurs. Cette association empreinte de réponses/mélange de gaz se fait au moyen
d’algorithmes de classification.
Un algorithme de classification a pour but de trouver les règles permettant de modé-
liser le comportement de la matrice de capteurs et ainsi de discriminer les composés ou
mélange de composés, Figure 2.11. Ces algorithmes de classification sont supervisés
ou non supervisés.
Un algorithme de classification non supervisé signifie que pendant la phase ou
les règles de classification sont calculées, appelée phase d’apprentissage, les mélanges
soumis à la matrice de capteurs ne sont pas renseignés à l’algorithme, au contraire d’un
apprentissage supervisé. Par exemple, pour un algorithme de classification supervisé
dans la Figure 2.11, on renseigne la maladie correspondant aux réponses des capteurs
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FIGURE 2.11 – Principe d’un algorithme de classification. Lorsque celui-ci est su-
pervisé, les échantillons servant à l’apprentissage sont renseignés à l’algorithme (tel
échantillon d’air exhalé appartient à un individu avec telle maladie). Dans le cas
contraire, le nom des maladies n’apparaîtrait pas lors de l’apprentissage. La vali-
dation du modèle est ensuite effectuée avec des nouvelles données.
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(tel échantillon d’air exhalé appartient à un individu avec telle maladie).
Il existe plus d’une dizaine d’algorithmes différents, chacun ayant des spécificités
et ses variantes. Il est en revanche compliqué voire impossible de prédire quel algo-
rithme donnera les meilleures performances de classification. Ce point a été étudié
par Leopold et al. [LBS+15]. Ils ont comparé les résultats que produisaient les cinq
algorithmes les plus couramment utilisés, sur différentes bases de données brutes de
nez électronique. Les performances étaient très différentes selon les bases de données.
C’est pourquoi ils recommandent de tester plusieurs algorithmes de classification afin
de sélectionner celui qui convient le mieux à l’application.
L’étape en amont de la partie classification est la partie extraction de paramètres
des courbes de réponses des capteurs. On distingue plusieurs types de paramètres :
— les paramètres extraits directement des courbes de réponses en régime établi
comme par exemple la variation maximale de la réponse.
— Les paramètres dynamiques des courbes de réponses et caractérisant la vitesse
de la réponse des capteurs. La dérivée maximale est un exemple.
— Les paramètres extraits de paramètres de fitting des courbes.
— Les paramètres issus des transformées des courbes (transformée en ondelettes).
Cette étape d’extraction de paramètres est nécessaire pour pouvoir réduire la dimension
des paramètres d’entrées de l’algorithme de classification. L’enjeu est de réduire la
quantité d’informations tout en gardant les informations contenues dans la matrice de
capteurs. Une étape supplémentaire de réduction de paramètres peut être ajoutée. Les
réponses des capteurs, selon leur type, peuvent en effet être plus ou moins corrélées, et
cette redondance d’information est inutile. L’analyse en composante principale est un
exemple d’un algorithme permettant de réduire cette corrélation. Le but est de créer de
nouvelles variables qui sont des combinaisons linéaires des réponses originales.
L’intermédiaire entre la matrice de capteurs et la partie traitement du signal (com-
prenant extraction de paramètres et partie algorithme de classification) est l’interface
de mesure. Cette dernière dépend de la nature du signal venant du capteur : mesure
de résistance, impédance complexe, courant, fréquence d’oscillations. Les contraintes
principales de cette partie sont d’avoir une vitesse de balayage de la matrice de capteurs
suffisante et le fait d’obtenir des mesures les moins bruitées possibles.
Les premières utilisations et commercialisations des nez électroniques l’ont été
pour des applications liées à l’agroalimentaire. Alpha-mos est une entreprise fran-
çaise qui vend des nez électroniques à destination de l’industrie pour leur permettre
de faire du contrôle qualité, du suivi de vieillissement des produits ou encore pour
tester l’impact des emballages alimentaires sur la qualité des produits. D’autres do-
maines peuvent également trouver leur intérêt dans les nez électroniques. C’est le cas
de l’industrie cosmétique, notamment de la parfumerie, également dans le domaine de
l’agriculture et de l’élevage, afin de contrôler les polluants dans les bâtiments d’éle-
vages [HMP95]. Plus récemment, des dispositifs portables ont été développés dans le
domaine de la surveillance de la qualité de l’air [DCX+16].
Le Tableau 2.6 présente les caractéristiques des nez électroniques existants, qu’ils
soient à l’état de recherche ou déjà commercialisés. Plusieurs constatations peuvent
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Produit Type de capteur Nb capteurs Stade Prix(US$)
Cyranose320 Chemristors 32 Commercialisé 5000
Na-Nose Chemristor 20 Recherche -
Aryballe Colorimétrique 67 Commercialisé 10000
Airsense MOX 10 Commercialisé >20000
AlphaMos MOX,SAW 6-24 Commercialisé >20000
Chemristor
eNose company MOX 4-6 Commercialisé -
Metabolomx Colorimétrique 36 Recherche -
MYDX SAW,MOX, 16 Commercialisé -
ICP,QMB,EC -
BreathBase MOX 8 Recherche -
zNose4200 QMB,SAW - Commercialisé 30000
Graffit-eNose MOX - Commercialisé -
Tableau 2.6 – Liste des différents nez électroniques existants.
être faites. Premièrement, on remarque que le type de capteur choisi est très variable et
qu’aucun ne fait l’unanimité. Plusieurs comme chez Alpha-mos ou MYDX choisissent
d’associer plusieurs technologies ensemble. Le nombre de capteurs est également très
variable de quatre à 67 capteurs. Le nez électronique le plus populaire est le Cyranose
320 de Sensigent. D’après l’industriel, plus de 200 études ont été publiées ou le Cyra-
nose 320 était utilisé. Celui-ci possède 32 capteurs chemoresistors à base de nanotubes
de carbone fonctionnalisés, pèse 900 g et dispose d’une autonomie de quatre heures. Il
exige cependant un ordinateur pour calibrer le système pour une application voulue.
Il existe également un type de nez électronique particulier, dont la matrice de cap-
teurs n’est pas traitée via des signaux électriques comme c’est le cas classiquement
avec les différentes technologies de capteurs mais via des traitements d’images. La
matrice de capteurs voit ses propriétés optiques changer. NeOse Pro de Aryballe tech-
nologies vend un dispositif portable (720 g) et autonome (de six à huit heures) per-
mettant de discriminer de nombreuses odeurs mais à des concentrations relativement
importantes. La technique utilisée est colorimétrique. Comme pour une bandelette uri-
naire, une espèce chimique va réagir avec un ou plusieurs composés changeant ainsi
ses propriétés optiques (couleur, opacité) et une caméra visualise et traite le résultat.
Cet appareil demande cependant un temps de chauffe d’au moins dix minutes, ainsi
qu’un temps de mesure d’environ 5 minutes pour une durée de vie de trois mois ou de
mille mesures.
Enfin, les dérives qui touchent les capteurs de gaz ne disparaissent pas pour autant
avec le nez électronique. Elles peuvent même être plus compliquées à prédire puisque
les capteurs ne dérivent pas forcément de la même manière et les effets sur l’algorithme
de classification peuvent être importants. La Figure 2.12 illustre la problématique liée
aux dérives des capteurs et l’impact sur le modèle de classification. C’est d’ailleurs
une des raisons pour laquelle la durée d’utilisation des nez électroniques n’excède pas
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FIGURE 2.12 – Illustration des conséquences des dérives de un ou plusieurs capteurs
sur la fiabilité du nez électronique. Le modèle de classification est basé sur le compor-
tement initial de la matrice de capteurs.
quelques mois avant l’obligation de les retourner pour les étalonner. Il existe plusieurs
méthodes visant à pallier cette problématique qui seront détaillées dans le chapitre 4.
Un dernier point important concernant les nez électroniques commercialisés, les
dispositifs sont vendus à des prix très élevés, plusieurs milliers ou dizaines de milliers
de dollars, ce qui les rend inaccessibles pour un outil de diagnostic d’insuffisances ré-
nales. L’un des objectifs visé est justement de concevoir un système qui ait un coût
acceptable (environ 100 $) permettant de concurrencer une prise de sang. Les appli-
cations citées sont pour l’instant liées au domaine industriel dont les marqueurs ciblés
sont à des concentrations relativement élevées. Pour du diagnostic de pathologies, les
contraintes sont bien plus nombreuses puisque les composés visés sont plus nombreux
et à des concentrations plus faibles et dans un environnement très complexe.
2.5.2 Utilisation des nez électroniques pour le diagnostic de patho-
logies
Comme cela a été étudié au premier chapitre, les premières études portant sur l’ana-
lyse d’haleine pour le diagnostic de pathologies utilisaient uniquement des méthodes
spectrométriques. Ces dernières étaient les seules qui pouvaient identifier autant de
composés à des concentrations faibles. Des premières tentatives d’utiliser un nez élec-
tronique furent effectuées par Ping et al. en 1997 pour diagnostiquer le diabète en ci-
blant la concentration d’acétone [PYHF97] et par Holmberg et al. en 1998 pour détec-
ter des bactéries dans l’urine [HGH+98]. Cependant ces études ciblaient des composés
présents à des concentrations relativement importantes (plusieurs ppms). La première
étude d’ampleur faisant référence au diagnostic de pathologies qui utilisait un nez élec-
tronique ne date que de 2003 de Di Natale et al. de l’université de Rome [DNMM+03].
Le nez électronique était composé de huit capteurs QMB et ont permis de détecter 100
% des patients atteints de cancer du poumon (à un stade avancé cependant), avec 60
personnes testées en tout dont 35 patients malades.
Righettoni et al. ont développé un prototype de nez électronique basé sur des cap-
teurs MOX utilisant un film de silicium dopé au tungstène. Le but étant de mesurer
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l’acétone dans l’haleine pour détecter des patients atteints de diabète. Ce prototype
fonctionne dans des conditions réelles, sans filtrage de composés pouvant interférer, ou
sans suppression de l’humidité mais nécessitant le port d’un masque et d’une pompe
pour contrôler le débit sur la matrice de capteurs [RTG+12].
Haick et al. du Technion ont ensuite développé leur propre nez électronique, le Na-
Nose à base de nanoparticules d’or fonctionnalisées pour détecter diverses pathologies,
et ont même réussi à tester 17 pathologies différentes dans la même étude [NAJ+16].
Une autre étude intéressante de la même équipe de recherche a été de tester leur nez
électronique pour pouvoir discriminer une mixture "cancer du poumon" et une mix-
ture "saine" type [PTA+09]. La précision obtenue pour discriminer les deux mélanges
est de 86%. En revanche, plusieurs points peuvent atténuer leurs résultats. D’abord
l’humidité relative choisie est plus faible que celle en réalité, et il manque certains
composés importants de l’haleine qui pourraient éventuellement interférer dont l’am-
moniac, l’acétone et le méthanol. Enfin, les marqueurs cibles sont à des concentrations
assez élevées pour un cancer du poumon par rapport à ce qui a été observé précé-
demment. Le toluène étant un marqueur intéressant pour le diagnostic du cancer du
poumon, des recherches ont été menées pour le détecter à faibles concentrations. En
fonctionnalisant des nanofibres de trioxyde de tungstène avec du polystyrène, la limite
de détection a été descendue à 100 ppb avec 90% d’humidité relative [CKK+15]. Dans
ce dernier cas, l’inconvénient vient de la bonne sensibilité de ce capteur à l’acétone et
au monoxyde de carbone qui sont également présents dans l’haleine.
L’utilisation de nez électronique pour le diagnostic de pathologies se focalise prin-
cipalement sur les cancers, notamment du poumon. Car ces pathologies sont mortelles
et silencieuses jusqu’à un stade avancé comme pour les IRC mais contrairement à
ces dernières les outils de diagnostic sont encore plus contraignants puisque seuls des
équipements radiologiques peuvent détecter les tumeurs. Concernant les insuffisances
rénales chroniques, il existe quelques études de diagnostic à l’aide de nez électronique.
Celle de Hibbard et al. utilise un capteur de polyaniline pour détecter l’ammoniac dans
l’air exhalé [HCK13]. Mais la mesure nécessite de respirer plusieurs minutes pour
obtenir la précision adéquate sur la donnée de la concentration d’ammoniac.
BreathBase est un projet de recherche de diagnostic de maladies, notamment l’asthme
et le bronchopneumopathie chronique obstructive, pour lequel les chercheurs déve-
loppent leur propres nez électronique à base de MOX. Ce projet propose également
une base de données dématérialisée pour permettre à tout le monde de partager leurs
données. Pour pouvoir participer à ce projet, il faut évidemment utiliser le même nez
électronique mais également le même protocole de mesure. Cela soulève les limites à
l’utilisation de nez électronique pour le diagnostic de pathologies. Pour comparer les
résultats et ainsi les performances des nez électroniques, il faut avoir une procédure
commune dans la manière de réaliser les mesures. Il existe en effet de nombreux biais
possibles. Comme cela a été évoqué dans le premier chapitre, les conditions environne-
mentales dans lesquelles se trouve la personne au moment de souffler dans le dispositif
de mesure aura une grande influence. À cela il faut ajouter, la manière dont l’air exhalé
est conduit vers la matrice de capteurs. Il est possible de souffler directement sur les
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Nez Pathologie Portion Conditionnement Réf
Électronique air de l’air
eNose Company Asthme Tout Filtre [vdGvHD+]
Cyranose320 Cancer du sein Tout Souffle direct [HSBL+18]
Capteurs MOX IRC Tout Sac Tedlar [SZM+18]
NaNose Cancers Alvéolaire Filtre et Sac Mylar [NAJ+16]
Cyranose320 Cancer poumon Tout Filtre et Sac Tedlar [DAS+09]
BreathBase BPCO Tout Direct [VBS+15]
Capteurs MOX Diabète Alvéolaire Pompe [RRG+15]
Capteurs MOX Diabète Alvéolaire Masque et pompe [RTG+12]
Tableau 2.7 – Conditions expérimentales de différentes études de diagnostic de patho-
logies avec un nez électronique. BPCO : bronchopneumopathie chronique obstructive.
capteurs, via un dispositif disposant d’un embout avec un filtre, ou alors en récoltant
l’air dans un sac et en le vidant ensuite. Cette dernière solution a l’avantage de contrô-
ler le débit et la température de l’air, facteurs ayant des impacts très importants sur
les réponses mais cela impose un dispositif plus contraignant et inadapté à un système
portable. De plus les sacs d’échantillonnage, par exemple les sacs Tedlar ne sont pas
parfaitement imperméables. Akdeniz et al. ont constaté que la concentration d’ammo-
niac dans un sac Tedlar perdait de vingt à cinquante pourcent de sa valeur en deux jours
[AJJH11]. Comme cette vitesse d’échappement dépend de la nature du composé, un
stockage trop long peut fausser complètement la nature de l’échantillon. Le Tableau
2.7 donne quelques exemples des différentes conditions expérimentales établies lors
de leurs recherches.
La conception d’un nez électronique pour le diagnostic de pathologies impose plu-
sieurs choix :
— les exigences concernant directement le patient. Peut il manger, fumer avant de
souffler? Doit-il se rincer la bouche avant etc.
— la méthode pour souffler. Par la bouche, par le nez, directement ou à travers un
masque et ou un filtre.
— le choix de ne prélever que l’air alvéolaire ou tout l’exhalât.
— une matrice de capteurs qui permette à la fois de détecter les composés ciblés
et qui a une durée de vie suffisante.
— une interface de mesure rapide.
— un algorithme de classification efficace.
Cet ensemble doit constituer un outil accessible et simple d’utilisation. Le Tableau 2.8
présente les caractéristiques générales et actuelles du nez électronique. Le travail se
focalise donc sur le coût du dispositif tout en démontrant la faisabilité de l’utiliser en
tant qu’un outil de diagnostic pour insuffisances rénales.
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LOD Autres Encombrement Temps Coût Prise en
Ammoniac composés d’analyse main
<100 ppb Oui Portable Temps réel > k$ Sans formation
1 kg (ou qqs min) spécialisée
Tableau 2.8 – Caractéristiques actuelles du nez électronique. La prise en main corres-
pond au niveau de formation requis pour utiliser l’appareil. LOD : limite de détection.
Autres composés signifie qu’il est possible de mesurer en même temps plusieurs autres
composés.
2.5.3 Choix des capteurs
Cette thèse a pour but de concevoir un outil de diagnostic fiable et moins onéreux
possible pour détecter les insuffisances rénales chroniques. Les marqueurs intéressants
sont nombreux mais l’ammoniac est un marqueur qui peut permettre un premier diag-
nostic et est donc ciblé. La partie précédente a permis de lister les avantages et incon-
vénients de chaque technologie de capteur, et aucune d’entre elles ne permet d’avoir
une limite de détection, une sensibilité, une stabilité ou un coût qui conviennent parfai-
tement. Cependant les capteurs à base de polyaniline sont les meilleurs candidats, et ce
pour plusieurs raisons. D’abord ils offrent une limite de détection de l’ammoniac très
basse de l’ordre de quelques dizaines de ppb, ce qui est compatible avec l’application
visée. Ensuite, c’est un matériau peu cher qui peut être synthétisé en très grande quan-
tité. Ils ont cependant des inconvénients, ils sont sensibles à l’humidité, et dérivent avec
le temps. Utiliser la polyaniline, qui est très spécifique, pour un nez électronique dont
le principe repose sur une matrice de capteurs non spécifiques peut paraître surpre-
nant. Pourtant le principe du nez électronique peut au contraire permettre de corriger
les défauts de la polyaniline. En effet, il est possible de synthétiser différentes formu-
lations de polyaniline, ayant des réponses différentes, que ce soit en termes de temps
de réponses, d’amplitude ou de sensibilité à l’humidité, et ainsi utiliser le principe
"d’empreinte".
Le prochain chapitre a donc pour objet la conception d’une matrice de capteurs à
base de polyaniline et de résoudre le problème de l’humidité.
2.6 Conclusion
Détecter et quantifier une multitude de composés dans l’air exhalé est une entre-
prise complexe. Les différentes méthodes spectrométriques sont les plus fiables et
les plus précises pour faire cela. Malheureusement, elles sont complexes à utiliser et
encombrantes. Elles trouvent surtout leur utilité dans des recherches préliminaires
de composés cibles de pathologie. Mais elles ne peuvent donc pas être utilisées pour
faire un outil portable de diagnostic utilisable dans une pratique quotidienne de la mé-
decine. Les capteurs de gaz, qui regroupent différents types de transducteurs, peuvent
être assemblés dans des dispositifs plus petits. En revanche ils souffrent d’unmanque
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de précision, de sensibilité, de spécificité, et subissent des dérives au cours du temps.
Une première étape pour atténuer ces inconvénients, consiste à appliquer le principe du
nez électronique. En profitant de plusieurs capteurs ayant des sensibilités, spécificités
différentes, il devient possible d’associer une empreinte de réponses des capteurs à un
mélange de composés. Cette association se fait au moyen d’algorithmes de classifi-
cation. Le prochain chapitre a donc pour but d’étudier chaque partie qui compose
le nez électronique et de trouver une association qui permette de détecter des insuf-
fisances rénales chroniques. Pour diagnostiquer ces pathologies, le meilleur candidat
quant au choix de la technologie du capteur est d’utiliser la polyaniline, un polymère
conducteur très sensible à l’ammoniac.
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Chapitre 3
De la matrice de capteurs à
l’empreinte olfactive
3.1 Introduction
L’objectif fixé étant de concevoir une nouvelle méthode de diagnostic d’insuffi-
sance rénale, il convient de mesurer avec précision la concentration d’ammoniac
dans l’air exhalé . Le dispositif de mesure doit non seulement être capable de mesurer
une concentration d’ammoniac, mais également d’autres composés dans l’hypothèse
où d’autres marqueurs intéressants peuvent être identifiés. Il doit en outre être portable
et simple d’utilisation. Le chapitre 2 a permis d’identifier l’utilisation de la polyani-
line en tant que surface sensible dans une architecture de nez électronique.
Cependant plusieurs questions restent en suspens. D’abord, quelles formulations
de polyaniline faut-il choisir ? En effet, les performances de ce polymère conducteur
dépendent fortement de la méthode de synthèse et des matériaux associés à la
polyaniline. La seconde question concerne la capacité de ces capteurs à mesurer une
concentration d’ammoniac, malgré la présence de nombreux interférents, notam-
ment l’humidité présente à des concentrations beaucoup plus élevées que l’ammoniac.
Ce chapitre doit donc répondre à ces questions. Pour cela, le travail se découpe en plu-
sieurs parties. Dans un premier temps, les formulations de polyaniline retenues sont
justifiées et caractérisées, formulation par formulation. Dans un deuxième temps,
les capteurs sont étudiés ensemble en tant que matrice du nez électronique. Les pa-
ramètres extraits des courbes de réponses sont également analysés. Ces paramètres
constituent une base de données alimentant les algorithmes de classification. Ces al-
gorithmes de classification sont eux aussi étudiés, et le choix de l’algorithme doit
se faire en lien avec la matrice de capteurs. Enfin ce nez électronique est soumis à
différents mélanges, de plus en plus complexe. D’abord soumis à de l’humidité et
de l’ammoniac, le nez électronique est ensuite testé avec avec d’autres interférents
présents dans l’air exhalé. La finalité étant de faire des mesures sur des échantillons
réels, c’est à dire provenant des patients, ce chapitre s’assure donc de la validité et de
la faisabilité de la démarche entreprise en laboratoire avant des tests en hôpitaux sur
des patients. De même, l’objectif de portabilité du nez électronique n’est pas recherché
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Part de PANI dopé (%)
Conductivité 
Zone de percolation
FIGURE 3.1 – Illustration de l’évolution de la conductivité dans un nanocomposite de
polyaniline en fonction de la part de PANI dopé. La percolation correspond au moment
où une petite variation de dopage induit une grande variation de la conductivité. C’est
cette zone qui est recherchée pour avoir des réponses importantes pour un capteur.
dans ce chapitre, puisque les dispositifs d’acquisition et de traitements de données sont
du matériel de laboratoire.
3.2 La matrice de capteurs
Plusieurs choix sont à étudier pour constituer la matrice de capteurs du nez élec-
tronique. Le premier a été fait dans le chapitre précédent et consiste à utiliser la po-
lyaniline. Très sensible à l’ammoniac et peu onéreux, ce polymère conducteur est très
intéressant pour l’application souhaitée. Il y a ensuite plusieurs autres choix à formuler
concernant :
— les formulations de polyaniline,
— le support sur lequel déposer les capteurs,
— le nombre de capteurs.
La première étape consiste donc à trouver les formulations et méthodes de syn-
thèses de polyaniline qui répondent au problème. Il est pertinent d’utiliser des for-
mulations différentes même si elles sont toutes basées sur la polyaniline. En effet, le
principe du nez électronique est d’obtenir des réponses différentes (temps de réponses,
amplitude) pour pouvoir créer une empreinte caractéristique.
3.2.1 Synthèse des matériaux
3.2.1.1 La polyaniline et ses nanocomposites
La forme de la polyaniline utilisée est la forme éméraldine base, ou semi-oxydée.
Cela signifie que le long de la structure de la polyaniline, seulement une moitié des
atomes d’azote possède un cation radicalaire. C’est cette forme du polymère qui est
la plus stable mais malheureusement très résistive. Il faut donc doper cette forme de
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polyaniline pour obtenir la forme conductrice, appelé sel d’éméraldine. La Figure 3.1
illustre l’évolution de la conductivité en fontion de la part de polyaniline dopé. La
percolation est la zone correspondant à la brusque variation de la conductivité pour
une petite variation de dopage. C’est donc cette zone qui est recherchée puisque les
réponses des capteurs sont plus importantes. Cette forme peut être utilisée pure en tant
que surface sensible, mais en associant certains matériaux avec la polyaniline, il est
possible d’obtenir des synthèses plus stables, avec une meilleure tenue mécanique ou
plus sensibles [Wal03]. Deux familles de nanocomposites se distinguent notamment
par leur morphologie : les types cœur-écorce et nanofibres. Pour la première, la poly-
aniline entoure une particule, donnant une grande surface disponible pour les gaz. La
seconde famille correspond à une morphologie où la polyaniline est fixée à l’intérieure
d’une matrice [MON+15].
Parmi ces différents nanocomposites, trois matérieaux sont particulièrement inté-
ressants lorsqu’ils sont associés à la polyaniline : le chistosane, le nanotube de carbone
et le dioxyde de titane. Plusieurs études montrent que ces nanocomposites ont des per-
formances en terme de stabilité, limite de détection, temps de réponse et sensibilité qui
sont particulièrement appropriées, c’est-à-dire, une limite de détection de l’ordre de
quelques ppbs, et un temps de réponse de l’ordre de la minute [MON+15][WPB+12][MRZ+14].
Ces trois matériaux sont donc utilisés pour fabriquer des nanocomposites à partir de
process différents afin de constituer la matrice de capteurs.
Comme la morphologie des matériaux joue un rôle crucial dans l’interaction avec
les gaz, deux microscopes permettant de caractériser les différents matériaux à l’échelle
micro et nanoscopique sont utilisés. Le Microscope Électronique en Transmission
(TEM) utilise un faisceau d’électrons qui traverse l’échantillon et qui permet, en fonc-
tion des interactions des électrons avec la matière, d’obtenir une image, soit directe-
ment par l’intensité des électrons reçus, soit par des phénomènes de diffraction. Le
faisceau est focalisé à l’aide de lentilles magnétiques. Comme le TEM est basé sur
la transmission du faisceau d’électrons, il ne peut être utilisé que sur des couches
minces contrairement au Microscope Électronique à Balayage (SEM). En effet, ce
microscope capte les électrons qui sont réémis lorsque le faisceau d’électrons bom-
barde l’échantillon. Ainsi, les images SEM permettent d’avoir des images en trois
dimensions contrairement au TEM mais avec une moins bonne résolution. De plus,
le TEM permet d’avoir des informations sur la structure interne de l’échantillon. Ces
deux outils permettent donc d’avoir des images complémentaires avec des résolutions
de l’ordre du nanomètre pour le TEM et servent à caractériser les nanocomposites et
donner des informations précieuses pour interpréter les réponses des capteurs.
3.2.1.2 Nanocomposite polyaniline chitosane
Le premier matériau associé à la polyaniline est un biopolymère, le chitosane. Ce
dernier est un composé non toxique et stable provenant de l’exosquelette des crus-
tacés, et notamment utilisé dans les cosmétiques. Le nanocomposite est réalisé par
co-dissolution des composés et ce à différents ratios de poids pour avoir plusieurs va-
riantes du même nanocomposite. Trois différentes formulations, à 20 %, 50 % et 75 %
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FIGURE 3.2 – Photographies (a) SEM et (b) TEM du nanocomposite chitosane Poly-
aniline. Ces photos permettent d’observer la surface lisse que forme le film de nano-
composite, avec des amas de polyaniline dispérsés.
sont synthétisées. Les pourcentages indiquent la part en masse de polyaniline dopé.
Avoir des taux de dopage différents permet de faire varier la conductivité (plus la po-
lyaniline est dopée, plus elle est conductrice) de chaque formulation, et ainsi avoir des
sensibilités différentes.
La forme conductrice de la polyaniline a été obtenue en dopant l’éméraldine base
avec de l’acide camphorsulfonique puis dissout dans l’acide lactique. Le chitosane qui
se présente sous forme de poudre est dissout séparément dans l’acide lactique. Après
dissolution totale, les deux solutions sont mélangées et sonifiées pendant deux heures.
La sonification permet une dispersion homogène des composés dans la solution. Après
le dépôt, le capteur est chauffé à 80 ◦C pendant deux jours pour faire évaporer le
solvant.
La Figure 3.2 montre ainsi les caractéristiques physiques avec les images TEM et
SEM de cette première synthèse de nanocomposite de polyaniline. L’image TEM du
nanocomposite chitosane polyaniline montre différentes tailles de nanoparticules de
polynaniline dispersées dans la matrice de chitosane. Ces différentes nanoparticules de
polyaniline sont donc les sites qui réagissent avec l’ammoniac. L’image SEM montre
une surface très lisse. Cela semble en adéquation avec la méthode de synthèse qui
consiste à former un film homogène et dense de la solution.
3.2.1.3 Nanocomposite polyaniline dioxyde de titane
La seconde formulation est un nanocomposite de type core-shell, ou cœur-écorce
basé sur des nanoparticules de dioxyde de titane (T iO2). Cet oxyde semi-conducteur
se présente sous la forme de bille de cinq à dix nanomètres de diamètre. Les propriétés
photocatalytiques du dioxyde de titane font qu’il est utilisé dans des applications de dé-
pollution et également dans les crèmes solaires (car il "absorbe" les UVs). La morpho-
logie cœur-écorce est due au fait que la polymérisation de l’aniline forme une couche
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FIGURE 3.3 – Photographies (a) SEM et (b) TEM du nanocomposite T iO2 Polyani-
line. La caractéristique cœur-écorce est visible avec la polyaniline qui recouvre une
nanoparticule de T iO2. Une plus grande surface est ainsi disponible pour réagir avec
l’ammoniac.
de polyaniline qui enveloppe entièrement la bille de dioxyde de titane [MON+15].
Pour cela des sels d’aniline sont dissous dans de l’acide dodécylbenzènesulfonique
(DBSA) puis polymérisent sur les nanoparticules de T iO2 sous l’action de persulfate
d’ammonium (APS). L’action de ce dernier est plus efficace à basse température, c’est
pourquoi la synthèse se fait à 10 ◦C. Quatre formulations contenant différents ratios
de polyaniline dopée ont été préparées : 8,7 %, 18,9 %, 36,1 et 79,2 % puis dialysées
avec de l’eau distillée pendant 72 heures pour enfin être déposées sur les électrodes
interdigitées puis chauffés sous vide à 60 ◦C.
La Figure 3.3 montre les images TEM et SEM du nanocomposite. La polyaniline
recouvre les nanoparticules ce qui permet d’obtenir un haut ratio surface/volume. Les
images SEM permettent, elles, d’observer la structure poreuse de la couche de nano-
composite. Cette combinaison de structure poreuse et cœur-écorce permet d’avoir une
grande quantité de polyaniline en contact avec le gaz.
3.2.1.4 Nanocomposite polyaniline nanotube de carbone
La troisième et dernière formulation est un nanocomposite à base nanotubes de
carbone multi-parois (MWCNT) et de polyaniline. Bien que les nanotubes de carbone
peuvent se former dans la nature et notamment dans les feux de bois, la capacité d’en
produire en laboratoire ne date que des années 90. Leurs propriétés optiques et élec-
triques remarquables les rendent intéressants pour de nombreuses applications. Les
conductivités électrique et thermique sont notamment très élevées, de même ordre que
les métaux les plus conducteurs. Comme cela a été décrit dans le chapitre précedent
(2.4.8), les CNT sont également utilisés pour en faire des capteurs de gaz. Ils peuvent
donc exarcerber la sensibilité de la polyaninile à l’ammoniac. Pour cette formulation,
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FIGURE 3.4 – Photographies (a) SEM et (b) TEM du nanocomposite CNT Polyaniline.
Le film formé est poreux et comme pour le T iO2, la polyaniline forme une couche
autout du CNT exposant une grande surface à l’ammoniac.
la polymérisation a eu lieu en utilisant un oxydant (le (NH4)2S2O8) en présence de
MWCNT et de DBSA. De la même manière qu’avec les nanoparticules de T iO2, la
polyaniline forme une couche qui recouvre les nanotubes de carbone. La proportion
en masse de polyaniline dopée atteint 80,3 % [WPB+12]. La solution a ensuite été
sonifiée puis déposée et chauffée pendant 48 heures à 80 ◦C.
Dans le cas des nanocomposites nanotube de carbone polyaniline et T iO2 polyani-
line la structure cœur-écorce se retrouve ainsi que la couche poreuse avec les images
TEM et SEM, Figure 3.4. Le nanotube de carbone est recouvert de polyaniline ce qui
offre une surface de contact importante avec le gaz.
3.2.2 Réalisation de la matrice de capteurs
Une fois le choix des différentes synthèses de polyaniline fait, il faut constituer
la matrice de capteurs. L’étape suivante consiste à sélectionner la surface, notamment
le substrat et le type d’électrodes, sur laquelle est déposée la formulation. Comme la
mesure consiste à évaluer la variation de la conductivité, des électrodes interdigitées
sont utilisés, Figure 3.5. Le principe est donc de mesurer la conductivité entre plusieurs
doigts. Avoir un nombre de doigts important permet de moyenner les éventuelles inho-
mogénéités de la solution déposée et de plus, cela augmente la durée de vie du capteur
si les électrodes se dégradent dans le temps.
Le substrat est également important puisqu’il joue sur la tenue de la surface sensible
sur celui-ci, et donc de la bonne tenue dans le temps. Certains substrats, notamment
ceux en époxy, peuvent être attaqués par des formulations trop acides. Le verre ou la
céramique sont des substrats qui ne se dégradent pas au cours du temps.
Pour la réalisation de la première matrice de capteur, chaque capteur est donc com-
posé d’une solution de nanocomposite de polyaniline de formulation différente dé-
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FIGURE 3.5 – Photographie de la matrice de capteurs et détail d’un capteur. La for-
mulation de nanocomposite de polyaniline est déposée sur des électrodes interdigitées.
ID 1 2 3 4 5 6
Composite Chit Chit TiO2 TiO2 CNT Chit
Part de PANI 20% 50% 8,7% 36,1% 80,3% 75%
Tableau 3.1 – Liste des différentes synthèses de nanocomposites. L’identifiant ID se
retrouve dans la suite de cette thèse. Les pourcentages indiquent la part en masse de
polyaniline dopé. Partie I.
posée sur des électrodes interdigitées, Figure 3.5. Ces dernières, constituées d’or et de
chrome sur un substrat en verre ont été réalisées par photolithographie. Cette technique
permet d’atteindre des dimensions plus petites comparées à celles qu’il est possible
d’obtenir en lithographie simple. Chaque doigt de l’électrode mesure 15 µm d’épais-
seur et séparé de 10 µm des autres doigts. L’aire totale des électrodes fait 2× 2mm2.
L’intérêt de diminuer les tailles d’électrodes est de pouvoir compacter la matrice de
capteur, surtout si le nombre de capteur est important.
La dernier choix dans la conception de la matrice est de définir le nombre de cap-
teurs requis. Différentes études montrent qu’il est inutile d’avoir des dizaines de cap-
teurs différents [SJA06][NAJ+16]. En fait, la plupart des études de nez électronique ré-
duisent le nombre final de capteurs pour améliorer les résultats [EML99][MMMDN18].
Par exemple, Nakhleh et al. sélectionnent parmi leurs vingt capteurs disponibles, seule-
ID 7 8 9 10 11
Composite Pur TiO2 TiO2 TiO2 TiO2
Part de PANI 100% 79,2% 18,9% 79,2% 79,2%
Tableau 3.2 – Liste des différentes synthèses de nanocomposites. L’identifiant ID se
retrouve dans la suite de cette thèse. Les pourcentages indiquent la part en masse de
polyaniline dopé. Partie II
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ment une partie (une dizaine environ) qui varient en fonction de la pathologie ciblée
[NAJ+16]. Une dizaine de capteurs est donc suffisant pour l’application visée. En re-
vanche, cette matrice est dédiée à la détection d’ammoniac, il est donc envisageable
d’avoir à l’avenir d’autres capteurs offrant une détection plus large de composés.
Pour finir, les différentes formulations sont résumées dans les Tableaux 3.1 et 3.2.
Au moins un capteur de chaque formulation détaillée plus haut est réalisé, ainsi qu’une
formulation de polyaniline pure. Chaque dépôt est fait par la technique du drop coating
qui consiste à déposer une goutte à l’aide d’une aiguille sur les électrodes. Après le
chauffage, les capteurs sont prêts à être utilisés. Les capteurs 8, 10 et 11 ont la même
composition : polyaniline et T iO2 (79,2 % de polyaniline dopé) pour étudier l’impact
de la redondance d’un capteur sur le nez électronique. Cette première matrice est donc
composée de onze capteurs.
3.3 Influence de l’humidité sur la sensibilité à l’ammo-
niac
Pour pouvoir mesurer une concentration d’ammoniac dans l’air exhalé d’un pa-
tient grâce à la matrice de capteurs de nanocomposites de polyaniline réalisée, il faut
d’abord la tester dans des cas simples. Une première difficulté consiste à mesurer des
concentrations d’ammoniac malgré la présence d’humidité. Comme cela a été décrit
dans le premier chapitre de cette thèse(1.3.1), l’humidité est présente en très grande
quantité dans l’haleine, et il est compliqué d’assécher l’échantillon sans perdre d’autres
composés. Il faut donc que la mesure soit fiable bien que la concentration en eau (60
000 ppm) soit bien plus grande que celle de l’ammoniac (1 ppm).
3.3.1 Présentation du banc de mesure
La Figure 3.6 présente le banc de mesure utilisé pour tester la matrice de capteurs.
Cette dernière est placée dans une chambre d’exposition qui elle-même est enfermée
dans une enceinte climatique. La température fixée est de 37 ◦C, ce qui correspond à
la température de l’air exhalé. Exceptés les raccords en inox entre les tuyaux, tous les
milieux où les gaz transitent, les tuyaux, la chambre d’exposition, sont faits en téflon.
Ce polymère a de nombreuses propriétés intéressantes : il est notamment thermostable
et il est inerte chimiquement, c’est donc le matériau idéal pour les expérimentations
puisqu’il n’émet ni absorbe des composés susceptibles de perturber la détection d’am-
moniac.
Les mélanges de gaz sont réalisés en utilisant des régulateurs de débit massique
(RDM) permettant de régler le débit total, la concentration d’ammoniac et le taux
d’humidité. Les capteurs sont exposés au mélange d’ammoniac et d’humidité à un
débit de 5 L/min, ce qui correspond en moyenne au débit normal d’une personne qui
expire. Un analyseur d’ammoniac (LGRAmmoniac Analyzer) mesure la concentration
en temps réel dans la chambre d’exposition pour s’assurer que les consignes envoyées
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FIGURE 3.6 – Schéma du banc de mesure. La matrice de capteurs est à l’intérieur de
la chambre d’exposition. Cette dernière est à l’intérieur d’une chambre climatique qui
est contrôlée en température. RDM : régulateur de débit massique.
sont respectées. Chaque injection du mélange dure une minute. La phase de nettoyage
ou de désorption dure également une minute. La concentration d’ammoniac dans le
mélange varie de 500 ppb à 2,1 ppm. La réaction de la polyaniline avec le mélange
entraîne une modification de la conductivité, ou de sa résistance. Les variations de
résistance des capteurs sont mesurées avec un multimètre (Agilent 34970A) permettant
de balayer l’ensemble de la matrice de capteurs.
L’humidité relative pendant l’adsorption est fixée à 55 % et à 40 % pendant la dé-
sorption. Il faut relever ici que le taux d’humidité relative choisi est plus bas que celui
dans l’air exhalé (55 % contre 90 % d’humidité relative). Cela est dû aux contraintes
expérimentales qui ne permettent pas de monter le taux d’humidité aussi haut. Cepen-
dant, l’importance est qu’il y ait un saut d’humidité entre la phase d’exposition et la
phase de désorption. En effet, ce saut d’humidité correspond à une augmentation de
plusieurs milliers de ppm en concentration d’eau. Cela n’a donc pas de conséquences
sur la valeur des résultats mais pour s’assurer de ce point, une première étude est réali-
sée sur les réponses des différentes formulations de nanocomposite en fonction du taux
d’humidité relative. Le but est de montrer que les fortes variations du taux d’humidité
n’a pas d’impacts sur la capacité à mesurer les concentrations d’ammoniac dans l’air
exhalé de patients.
Comme cela a été décrit dans le deuxième chapitre (2.4.1.2), le principe du nez
électronique exige d’avoir suffisamment de données pour avoir un modèle de classi-
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FIGURE 3.7 – Illustration des paramètres extraits lors de la variation de résistance
pendant l’adsorption et la désorption.
fication robuste. Ainsi, sept cycles de 51 injections de différentes concentrations sont
effectués, ce qui fait un total de 357 expositions.
3.3.2 Extraction des paramètres
La Figure 3.7 illustre une courbe de réponse classique d’un capteur de gaz basé
sur la polyaniline. Pendant la phase d’adsorption, la résistance électrique augmente
parce que l’ammoniac réagit avec le cation radicalaire provoquant une diminution du
nombre de charges sur la chaîne de polyaniline, puis pendant la phase de désorption, le
proton retourne sur la chaîne de polymère restaurant le taux de dopage initial et donc
la résistance de départ.
Sur cette courbe de réponse, plusieurs paramètres sont extraits. La plupart des ap-
plications ou travaux de recherche basés sur les capteurs ne s’intéressent qu’à la varia-
tion maximale de résistance définit comme suit :
∆R =
Rf −Ri
Ri
(3.1)
avec Ri la valeur de la résistance au début de l’exposition et Rf à la fin de l’expo-
sition. Comme la résistance peut augmenter pendant des heures voire des jours avant
d’arriver à un état stationnaire quand il est soumis à de l’ammoniac, il est nécessaire
d’extraire d’autres paramètres caractérisant la dynamique de réponse. En effet la va-
riation de résistance est la plus forte en tout début d’exposition, il est donc intéressant
de quantifier cette vitesse de variation. Pour cela deux autres paramètres sont extraits,
la dérivée maximale ainsi que l’aire sous la courbe définies comme suit :
δR =MAX(
δR
δt
) (3.2)
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AR =
∫ tf
ti
R(t)dt (3.3)
Ces trois paramètres permettent donc de cerner l’ensemble des caractéristiques
d’une réponse de capteur, à la fois son amplitude et sa dynamique [SJA06]. Enfin,
les comportements des capteurs sont rarement symétriques entre l’adsorption et la dé-
sorption c’est pourquoi les trois paramètres sont extraits pendant la phase d’adsorption
puis pendant la phase de désorption. Cela fait donc un total de six paramètres par cap-
teur, multipliés par le nombre de capteurs, onze, cela donne un total de 66 paramètres
qui doivent servir à mesurer des concentrations d’ammoniac afin de faire de l’aide au
diagnostic d’insuffisances rénale chronique.
3.3.3 Réponses expérimentales des capteurs
3.3.3.1 Influence de l’humidité
Cette première étude a pour objectif de s’assurer que le taux d’humidité choisi pen-
dant les expérimentations qui est plus bas que le taux d’humidité réel dans l’air exhalé,
ne fausse pas la valeur des résultats. La Figure 3.8 montre la variation maximale de ré-
sistance des trois types de nanocomposites lorsqu’ils sont soumis à 1 ppm d’ammoniac
pendant cinq minutes et à différents niveaux d’humidité. Dans cette expérience le taux
d’humidité a pu atteindre 85 % en abaissant la température et en allongeant la durée
d’exposition.
Le nanocomposite T iO2 polyaniline montre une augmentation linéaire de la ré-
ponse dans la plage 20-85 % d’humidité relative alors que pour les deux autres nano-
composites la sensibilité à l’humidité est moins importante (40 % de variation maxi-
male de résistance alors qu’il est de plus de 80 % pour le T iO2), de plus une tendance
à la saturation est observée. L’information importante de ces données est que le taux
d’humidité relative affecte bien les réponses des capteurs, et ce dans la même évolu-
tion pour les différents nanocomposites. Cependant cela ne change pas le fait que les
capteurs continuent à réagir à l’ammoniac. Cela implique seulement d’avoir connais-
sance du taux d’humidité pendant les expositions à l’ammoniac, et dans un cas réel,
celui-ci est stable et bien défini, puisque ces valeurs pour l’air exhalé sont connues (90
% d’humidité relative).
3.3.3.2 Réponses à l’ammoniac
Dans cette partie, les réponses de trois capteurs basés sur les trois types de nano-
composites de polyaniline sont décryptées. Le but est de vérifier que pris un par un,
ces capteurs, bien qu’ils répondent bien à l’ammoniac, ne sont pas suffisamment fiables
pour les utiliser seuls dans un dispositif de mesure.
La Figure 3.9 montre la variation dans le temps de résistance des capteurs (a) poly-
aniline/ chitosane (b) polyaniline T iO2 et (c) polyaniline nanotube de carbone quand
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FIGURE 3.8 – Comparaison des réponses des différents nanocomposites à 1 ppm
d’ammoniac à différents niveaux d’humidité relative après 5 minutes d’exposition.
ils sont exposés à 500 et 600 ppb d’ammoniac. La première remarque est que la résis-
tance augmente pour les capteurs T iO2 et CNT mais diminue pour les capteurs de type
chitosane. Ce point est donc contre intuitif puisqu’en principe, la résistance de la po-
lyaniline ne peut qu’augmenter du fait de sa déprotonation par l’ammoniac. La Figure
3.10 montre la variation maximale de résistance des trois mêmes capteurs en fonction
de la concentration d’ammoniac. Là encore, le nanocomposite chitosane/polyaniline
présente une variation de résistance beaucoup plus importante (en valeur absolue), -30
% comparées aux deux autres formulations, aux alentours de 3 %.
Pour expliquer cette double particularité du nanocomposite chitosane/polyaniline,
c’est-à-dire une résistance qui diminue, et de manière très importante, plusieurs hy-
pothèses sont possibles. Comme cela a été décrit précédemment, les images TEM
et SEM de ce nanocomposite (Figure 3.2) montrent que contrairement à la structure
cœur-écorce, le polyaniline forme des amas qui sont réparties uniformément dans la
matrice de chitosane. Ces amas peuvent également avoir des interactions chimiques
avec des groupes fonctionnels du chitosane. Il peut par exemple former des liaisons
hydrogène avec les groupes hydroxyle (présents dans le chitosane) et modifiant la sen-
sibilité de la polyaniline avec l’ammoniac. Enfin le chitosane est un matériau qui est
également hydrophile. Au contact de l’humidité, la matrice de chitosane gonfle et ré-
organise les amas de polyaniline faisant diminuer sa résistance dans un premier temps.
Pour vérifier ces hypothèses, une exposition plus longue à l’humidité et à l’ammoniac
a été effectuée. Alors qu’avec les nanocomposites de type CNT et T iO2 les résistances
continuent à augmenter de manière classique, le nanocomposite chitosane polyaniline
présente un autre comportement.
La Figure 3.11 montre en effet que l’allongement de la durée de l’exposition fait
apparaître deux phases dans la courbe de réponse. Dans un premier temps la résistance
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FIGURE 3.9 – Variation de résistance des capteurs (a) polyaniline/ chitosane (b) po-
lyaniline T iO2 et (c) polyaniline CNT quand ils sont exposés à 500 et 600 ppb d’am-
moniac.
diminue comme cela apparaît dans la Figure 3.9 (a), puis dans un second temps, la
résistance se met à augmenter en réaction à l’ammoniac. Cela confirme donc que la di-
minution de la résistance est due à l’humidité qui est ensuite compensée puis dépassée
par les effets de la déprotonation liés à l’ammoniac.
Comme cela a été étudié dans le chapitre 2 (2.4.1), les caractéristiques les plus
importantes définissants un capteur sont la limite de détection, la sensibilité et la sé-
lectivité. Dans le cas de ces nanocomposites, la sélectivité des capteurs à l’ammo-
niac est très importante mais le principal interférant relié à l’air exhalé est l’humidité.
Bien qu’ils soient tous sensibles à l’humidité, les capteurs permettent de mesurer des
concentrations d’ammoniac dans les conditions d’haleine simulée. Les courbes de la
Figure 3.10 permettent de calculer la sensibilité de chaque nanocomposite à l’ammo-
niac en mesurant le coefficient directeur de la courbe : cela donne -0,12 % /100 ppb
pour le capteur chitosane polyaniline, 0,10 % /100 ppb pour le capteur T iO2 polyani-
line et 0,15 % /100 ppb pour le capteur CNT polyaniline.
Concernant la limite de détection, ce n’est pas un critère contraignant, tant qu’elle
est supérieure à la concentration minimale d’ammoniac que l’on trouve dans l’haleine
qui est d’environ 500 ppb. Plusieurs études sur ces nanocomposites ont montré que la
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FIGURE 3.10 – Variation maximale de résistance des capteurs (a) polyaniline/ chi-
tosane (b) polyaniline T iO2 et (c) polyaniline CNT en fonction de la concentration
d’ammoniac. La moyenne des sept expositions ainsi que l’écart type correspondant
sont affichés. Les plages de concentration d’ammoniac correspondent à trois états cli-
niques : patient sain, patient malade, et un état intermédiaire.
limite de détection était inférieure à la centaine de ppb [MRZ+14][WPB+12].
3.3.3.3 Répétabilité des réponses
La répétabilité des réponses des capteurs est un élément essentiel puisque c’est lui
qui permet d’estimer sa fiabilité. En effet, la question est de savoir si pour deux ex-
positions à la même concentration d’ammoniac, la réponse du capteur sera identique.
L’écart type est utilisé pour caractériser cette répétabilité, Figure 3.10. L’écart type
est plus important pour les nanocomposites chitosane polyaniline que pour les deux
autres nanocomposites. Ici encore, la sensibilité du chitosane à l’humidité rend ces
capteurs moins fiables. Pour pouvoir visualiser d’une autre manière cette répétabilité
des réponses, il est possible de faire un classifieur basé sur une régression linéaire de
la variation maximale de résistance par rapport à la concentration. Les résultats sont
détaillés dans les matrices de confusion, Figure 3.12. Dans une matrice de confusion,
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déprotonation.
la colonne donne la prédiction de l’échantillon testé basé sur le modèle de régression,
et la ligne la valeur réelle de l’échantillon. Ainsi la matrice de confusion du capteur
1 (chitosane/polyaniline) montre que seulement 26 % des échantillons sains (avec une
concentration d’ammoniac inférieure à 1,1 ppm) sont correctement classés, et même
8 % classé comme "malade" c’est-à-dire avec une concentration d’ammoniac supé-
rieure à 1,6 ppm. La précision, définie comme le nombre d’échantillons correctement
classifiés sur le total des échantillons testés, est de 41 % pour le capteur 1 (polyani-
line chitosane), 44% pour le capteur 4 (polyaniline T iO2) et 51 % pour le capteur 5
(polyaniline CNT). Cela donne des résultats très insuffisants pour un outil d’aide au
diagnostic.
Il faut noter que plus la durée d’exposition est importante et meilleure est la répé-
tabilité. Hibbard et al. exposent ainsi leurs capteurs à base de polyaniline pendant dix
minutes et obtiennent une précision de 50 % supérieure à celle obtenue avec une seule
minute d’exposition [HCK13]. Cependant, un temps long d’exposition est incompa-
tible avec le principe d’un outil de diagnostic portable.
Utilisés individuellement, les capteurs sont peu fiables pour définir la classe corres-
pondant au diagnostic d’un patient, c’est pourquoi, l’étape suivante consiste à croiser
les réponses des capteurs pour améliorer la précision de diagnostic.
3.4 Réponses croisées
Cette partie se focalise sur un point central du nez électronique, la partie traitement
des réponses de la matrice de capteur. La partie précédente a montré que les capteurs
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FIGURE 3.12 – Matrices de confusion de classifieurs basés sur des regression linéaires
des capteurs (a) polyaniline/ chitosane (b) polyaniline T iO2 et (c) polyaniline CNT.
L’état clinique correspond à une une plage de concentration d’ammoniac.
nanocomposites à base de polyaniline ne sont pas assez fiables à cause notamment de
leur sensibilité à l’humidité. On peut donc espérer corriger ce défaut en croisant les
différentes réponses à l’aide d’algorithmes de classification.
3.4.1 La classification
Comme cela a été décrit dans le deuxième chapitre, un algorithme de classification
est évalué en utilisant le principe de la validation croisée : 60 % de la base de données
est utilisée pour la phase d’apprentissage, et les 40 % restants pour tester le modèle.
Pour rappel, il y a 357 échantillons dans la base de données. Plusieurs algorithmes
de classification sont utilisés : Analyse Discriminante Linéaire (LDA), SVM, Forêt
aléatoire (RF) et Perceptron Multi Couches (MLP). Comme cela a été expliqué dans le
chapitre 2 (2.5.1.2), il est nécessaire de tester plusieurs algorithmes pour trouver le plus
adapté à l’application. Les quatre algorithmes testés sont les plus couramment utilisés
pour faire de la classification [LBS+15].
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FIGURE 3.13 – Illustration de l’algorithme SVM. Le principe est de trouver des vec-
teurs de supports (des échantillons du jeu de données) qui maximisent la marge c’est-
à-dire, la séparation entre deux classes. Le kernel trick est une opération consistant
à trouver un espace de dimension supérieure où une séparation linéaire devient pos-
sible. Dans cet exemple, le cas non linéairement séparable le devient en coordonnées
polaires.
3.4.1.1 L’analyse discriminantes linéaire
L’analyse discriminante linéaire est une méthode statistique. Le principe de cet al-
gorithme est de trouver une combinaison linéaire des paramètres d’entrées (variation
maximale de résistance, dérivée et aire sous la courbe des capteurs) qui maximise la
variance inter-classe en minimisant la variance intra-classe. Les classes étant définies
comme les plages de concentrations d’ammoniac. LDA est l’algorithme de classifica-
tion le plus utilisé car il donne de bons résultats et permet de les interpréter facilement
[LBS+15]. Cependant l’inconvénient de cet algorithme de classification est qu’il peut
seulement discriminer les classes qui sont linéairement séparables.
3.4.1.2 Les machines à vecteurs de support
Les machines à vecteurs de support sont également comme le LDA, une méthode
statistique. Au contraire de la LDA, les SVM peuvent gérer les données non-linéairement
séparables grâce à "l’astuce du noyau" ("kernel trick") [CV95]. Le principe est de trou-
ver des vecteurs de supports (des échantillons du jeu de données) qui maximisent la
marge c’est-à-dire, la séparation entre deux classes. Si les données ne sont pas linéai-
rement séparable, l’idée est d’utiliser une fonction noyau pour trouver un espace de di-
mension supérieur où les données deviennent linéairement séparables. La Figure 3.13
illustre ce principe avec un cas linéairement séparable, et un cas qui devient linéai-
rement séparable si les coordonnées sont des coordonnées polaires. La SVM est un
algorithme efficace sur des données de dimensions importantes mais il est sensible au
sur-apprentissage. Le sur-apprentissage signifie que le modèle de classification connaît
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FIGURE 3.14 – Schéma de principe de l’algorithmeMLP. C’est un réseau de neurones,
avec une couche d’entrée et de sortie et une ou plusieurs couches cachées. Un neurone
est activé ou non en fonction de ses entrées pondérées par des poids d’interconnexion
et de sa fonction d’activation.
par cœur les données d’apprentissage, sans réellement en déduire des règles de classi-
fication.
3.4.1.3 Le Perceptron Multi Couches
Le MLP n’est pas une méthode statistique parce que le modèle de classification
issue de l’apprentissage dépend des données initiales, de différents paramètres choisis
pour la phase d’apprentissage mais aussi d’une part de hasard dans la phase d’appren-
tissage. L’inconvénient de ces méthodes est qu’il est plus compliqué d’interpréter les
résultats. Le MLP est un type de réseau de neurones artificiels, comprenant une couche
d’entrées et de sorties, et une ou plusieurs couches cachées, Figure 3.14. Un neurone
est activé lorsque la combinaison pondérée de ses entrées par sa fonction d’activation
passe un certain seuil. La sortie du neurone est ensuite propagée aux neurones de la
couche suivante jusqu’à atteindre la couche de sortie. Ainsi pendant la phase d’ap-
prentissage, les paramètres de la fonction d’activation ainsi que les poids reliant les
neurones sont établis.
3.4.1.4 La forêt aléatoire
Pour le dernier algorithme de classification testé, les RF, ils sont basés sur une
multitude d’arbres de décision, Figure 3.15. Chaque arbre est construit avec un sous
ensemble de données différents [Bre01]. Un arbre de décision est formé de nœuds et
de feuilles. Chaque noeud de l’arbre correspond un paramètre (par exemple dérivée
maximale du capteur 5) et la valeur de ce paramètre est comparée à un seuil. Cette
comparaison permet d’aiguiller la direction à prendre dans l’arbre jusqu’à atteindre une
feuille correspondant à une classe. Une seule feuille par arbre est activée. Le résultat
de la classification est ensuite déterminé en comptant la somme des feuilles activées
sur tous les arbres de la forêt.
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FIGURE 3.15 – Schéma de principe de l’algorithme de la forêt aléatoire (RF). Plu-
sieurs arbres de décision composent la forêt, chaque arbre possède des noeuds ai-
guillant les chemins dans l’arbre et des feuilles correspondants aux classes. Un vote à
la majorité est ensuite effectué pour prendre la décision. Chaque arbre étant entraîné
avec un jeu de données différents.
3.4.2 Classification des données
Paramètres des courbes de réponse utilisés
Algorithme testé ∆R δR AR ∆R+δR+AR
LDA 64 % 64 % 67 % 80 %
RF 77 % 77 % 50 % 80 %
SVM 72 % 77 % 75 % 85 %
MLP 75 % 78 % 63% 85 %
Tableau 3.3 – Précision des différents algorithmes de classification en fonction des
paramètres de courbe utilisés.
La librairie Scikit-Learn, développé en langage Python, a été utilisée pour tester les
différents algorithmes de classification [PVG+].
Chaque algorithme de classification est testé en utilisant quatre jeux de paramètres
différents. Le but est d’étudier si il existe des paramètres extraits des courbes de ré-
ponses qui sont plus intéressants que d’autres. Cela permettrait par exemple de réduire
le nombre de paramètres. Le premier jeu correspond à la variation maximale de ré-
sistance des onze capteurs pendant la phase d’exposition et de désorption, Figure 3.7.
Le second jeu correspond à la dérivée maximale, le troisième à l’aire sous la courbe.
Enfin le dernier jeu de paramètres contient l’ensemble des paramètres, donc 66 en tout
(onze capteurs multipliés par trois paramètres extraits puis multiplié par deux, pour les
phases d’exposition et désorption).
Le Tableau 3.3 montre les résultats de la précision de classification que donnent
les différents algorithmes avec les différents jeux de paramètres. Le premier point à
relever est que les différentes classes sont mieux discriminées lorsque le jeu de para-
mètres contient les trois informations extraites des courbes de réponses des capteurs.
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FIGURE 3.16 – Projection des données des trois classes par l’algorithme LDA en
utilisant (a) la variation maximale de résistance des onze capteurs et (b) en ajoutant
l’aire sous la courbe et dérivée maximale.
L’algorithme RF donne la meilleure précision avec seulement les variations maximales
de résistance alors que le MLP et SVM donnent les meilleurs résultats avec tout l’en-
semble des paramètres. La précision augmente de 18% avec l’algorithme SVM lorsque
les paramètres "dérivés" et "aire sous la courbe" sont ajoutés. La Figure 3.16 montre
comment les données sont projetées avec l’algorithme LDA. Ces figures illustrent très
clairement que les trois classes qui correspondent aux trois plages de concentration
d’ammoniac, sont bien mieux discriminées avec l’ensemble des paramètres. La pré-
cision atteint 80 % comparée aux 64 % obtenue avec la variation maximale de résis-
tance. Ces résultats mettent en évidence également que le LDA discrimine moins bien
les données non linéairement séparables c’est pourquoi les SVM et MLP donnent de
meilleurs résultats.
(a) (b)
FIGURE 3.17 – Matrices de confusion obtenues par la LDA en utilisant (a) la variation
maximale de résistance des onze capteurs et (b) en ajoutant l’aire sous la courbe et
dérivée maximale.
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La Figure 3.17 présente d’une autre manière les résultats de classification pour le
LDA en utilisant de nouveau les matrices de confusion. Ainsi les erreurs de classifica-
tion ne sont possibles qu’entre des concentrations considérées comme saines/élevées
ou élevées/malades. En revanche des erreurs saines/malades sont possible (6 % des
concentrations malades sont classées comme saines) quand seulement la variation de
résistance est utilisée. Ces résultats sont observés pour les autres algorithmes de clas-
sification.
Ces résultats de classification apportent plusieurs enseignements. D’abord, il est
important de tester différents algorithmes de classification puisque les résultats peuvent
être sensiblement différents. Ensuite, il est nécessaire de ne pas uniquement s’intéres-
ser à la variation maximale de résistance des courbes de réponse. Les autres para-
mètres que sont la dérivée et l’aire sous la courbe augmentent significativement les
performances de classification. L’inconvénient de toujours augmenter le nombre de
paramètre est que cela augmente le temps de traitement et peut augmenter le risque
de sur-apprentissage. L’étape suivante consiste donc à déterminer s’il existe un sous
ensemble de paramètres qui soit meilleur que tous les paramètres réunis. Un autre
avantage de réduire le jeu de paramètres est de pouvoir identifier quels sont les cap-
teurs de la matrice (et donc quelle formulation de nanocomposite) et les paramètres les
plus pertinents pour l’application.
3.4.3 Amélioration de la précision de classification par élimination
récursive des paramètres
Si n est le nombre de paramètres, 2n − 1 phases d’apprentissage seraient néces-
saires pour faire une recherche exhaustive du meilleur sous-ensemble. Comme n vaut
66 dans ce cas, il est irréaliste de chercher le meilleur sous ensemble de cette manière.
La Figure 3.18 décrit l’algorithme utilisé, appelé élimination récursive de paramètre
(RFE), pour trouver le meilleur sous ensemble en un nombre de calculs acceptable.
Le principe est le suivant : pour un algorithme de classification donné, un premier ap-
prentissage est effectué avec l’ensemble des paramètres. A l’issu de cet apprentissage,
une précision est obtenue ainsi que des poids alloués à chaque paramètre. Cette allo-
cation de poids dépend de règles spécifiques à chaque algorithme de classification. Par
exemple, pour l’algorithme LDA, la phase d’apprentissage calcule une combinaison
linéaire des paramètres d’entrées qui maximise la variance inter-classe en minimisant
la variance intra-classe. Ce calcul d’une combinaison linaire fait que chaque paramètre
obtient un poids. Pour le MLP, ces poids correspondent aux poids d’interconnexion
entre la couche d’entrée et la première couche cachée. Ensuite, le paramètre ayant le
poids le plus faible est supprimé et cela permet de relancer une phase d’apprentissage
avec un nouvel ensemble de paramètre plus petit. Cette opération est répétée jusqu’à
ce qu’il ne reste plus qu’un seul paramètre. Il suffit ensuite de sélectionner le sous-
ensemble de paramètres ayant donné la meilleure précision de classification.
La Figure 3.19 révèle que la précision la plus importante n’est pas obtenue avec
l’ensemble des paramètres. En fait seulement une petite partie d’entre eux est suffi-
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FIGURE 3.18 – Description de l’algorithme de l’élimination récursive de paramètres.
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FIGURE 3.19 – Illustration des résultats de l’élimination récursive de paramètres.
Les meilleurs paramètres apparaissent d’une couleur plus claire. Le capteur 10 est le
plus important pour le LDA alors que les capteurs 4 et 5 sont les plus utiles pour les
algorithmes MLP et RF.
sant : 13 paramètres pour le LDA, 25 pour le MLP, 19 pour la RF et 39 pour le SVM.
La Figure 3.20 expose d’une autre manière les résultats de l’élimination récursive de
paramètres. Elle permet de visualiser à quel moment un paramètre a été éliminé lors
de l’itération : plus la case correspondant au paramètre apparaît sombre, plus tôt il
a été éliminé. Cela permet donc de relever que les capteurs 10 et 11 sont ceux qui
sont les plus importants pour l’algorithme LDA. Or ces capteurs correspondent tous
deux au même nanocomposite : polyaniline/T iO2 et avec la même part de polyaniline
dopé. Dans ce cas, la redondance d’une même formulation n’est pas pénalisante, au
contraire. En revanche, ces résultats ne sont valables que pour cet algorithme puisque
les capteurs 4 et 5 (T iO2 polyaniline et CNT polyaniline) sont les plus importants pour
les algorithmes MLP et RF. Ce même capteur 5 est en revanche inutile pour le LDA,
ce qui est logique puisque c’est également le capteur qui présente la pire linéarité dans
ces réponses, Figure 3.10 (c).
Concernant les paramètres de courbes, il n’y a pas de différences significatives,
hormis l’aire sous la courbe pendant la désorption pour le LDA qui est inutile. Les
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FIGURE 3.20 – Précision obtenue avec la LDA en fonction du nombre de paramètres
sélectionnés par l’élimination récursive de paramètres.
Paramètres des courbes de réponse utilisés
Algorithme Sélectionnés Nb de paramètres
testé ∆R δR AR ∆R+δR+AR par RFE sélectionnés par RFE
LDA 64 % 64 % 67 % 80 % 84 % 13
RF 77 % 77 % 50 % 80 % 83 % 19
SVM 72 % 77 % 75 % 85 % 91 % 39
MLP 75 % 78 % 63 % 85 % 87 % 25
Tableau 3.4 – Précision des différents algorithmes de classification en fonction des
paramètres de courbe utilisés et en fonction des paramètres sélectionnés par RFE. Le
nombre de paramètres sélectionnés est indiqué.
variations de résistance pendant l’exposition et la désorption semblent également plus
importantes pour la RF. Croiser les résultats des Figures 3.19 et 3.20 permet donc de
sélectionner le meilleur sous ensemble de capteurs/paramètres.
L’amélioration des résultats apportée par la sélection récursive de paramètre est
présentée dans le tableau 3.4. La précision de classification atteint 91 % pour les SVM,
87 % pour les MLP et 84 % pour le LDA en réduisant la matrice de capteurs à respec-
tivement 8, 6 et 4 capteurs. Ces précisions commencent à devenir intéressantes pour
une application d’aide au diagnostic.
Ces première mesures et études ont donc montré que malgré la sensibilité à l’humi-
dité des capteurs nanocomposites à base de polyaniline, il était possible de discriminer
précisément des plages de concentrations d’ammoniac. Pris un par un, les capteurs ne
sont pas très fiables mais en croisant les réponses à l’aide d’algorithmes de classifi-
cation, les résultats sont grandement améliorés : on passe ainsi de 51 % de précision
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en utilisant un classifieur basé sur la régression linéaire de réponses d’un seul cap-
teur à 91 % de précision avec les SVM en croisant les réponses de plusieurs capteurs.
Ces résultats ont fait l’objet d’une publication en revue [LMWR+18] ainsi que d’une
présentation en conférence internationale [MLL+18].
3.5 Mélange haleine saine et ammoniac
Dans la dernière partie de ce chapitre, les mêmes étapes de conception d’un nez
électronique pour l’aide au diagnostic d’insuffisances rénales chroniques sont appli-
quées mais cette fois le mélange de test est plus complexe et plus proche de la réalité.
3.5.1 Banc de test
Contrairement aux mesures précédentes, plusieurs autres composés sont associés
à l’ammoniac et à l’humidité pendant les phases d’exposition. L’acétone, l’éthanol, le
méthanol et l’isoprène qui sont les autres composés que l’on retrouve dans des concen-
trations relativement importantes, de plusieurs centaines de ppb dans l’air exhalé. Ces
concentrations sont donc du même ordre que l’ammoniac et sont ajoutées au mélange.
La composition exacte du mélange est la suivante :
— 500 ppb d’acétone (±0,5 %),
— 500 ppb de méthanol (±1 %),
— 200 ppb d’éthanol (±0,5 %),
— 100 ppb d’isoprène (±5 %),
— 20 ppb d’acétaldéhyde (±5 %).
Cent expositions sont effectuées avec trois concentrations d’ammoniac différentes :
800 ppb, 1,2 ppm et 1,6 ppm. A cause de contraintes expérimentales, les temps d’ex-
position sont plus longs : cinq minutes pour l’adsorption et cinq minutes d’air zéro.
La matrice contient sept capteurs à base de polyaniline avec les formulations de 1
à 7 du tableau 3.1, et les mêmes paramètres sont extraits des courbes. Le nombre de
capteur est réduit puisque l’algorithme RFE appliqué précédemment montre qu’il n’est
pas nécessaire d’en avoir plus. L’objectif est donc de vérifier que le nez électronique
est toujours efficace malgré l’ajout de plusieurs interférents.
3.5.2 Résultats
La Figure 3.21 montre comment les différents échantillons sont représentés et très
bien discriminés par l’algorithme LDA. Les matrices de confusion font également ap-
paraître que les performances de classfication sont meilleures avec l’ensemble des pa-
ramètres, Figure 3.22. La précision de classification atteint 97 % avec l’algorithme
SVM : les composés n’interfèrent donc pas dans les performances de classification.
Cela confirme bien que les nanocomposites de polyaniline, bien que sensible à l’hu-
midité, sont très spécifiques à l’ammoniac. Il faut cependant noter que si les résultats
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FIGURE 3.21 – Projection des données par l’algorithme LDA.
sont meilleurs que lors de l’étude précédente c’est que la différence entre deux concen-
trations d’ammoniac pendant l’exposition est plus importante (50 ppb précédemment
contre 400 ppb dans celle ci). Le temps d’exposition est également plus long (une mi-
nute contre cinq minutes). Il est donc plus facile de discriminer les échantillons puisque
les concentrations sont plus espacées. Ces résultats ont été présentés en conférence in-
ternationale [MWR+18].
Les cas présentés pour le moment ont fait l’objet de mesures sur des courtes pé-
riodes (un à deux jours). Dans l’optique d’un nez électronique en tant qu’outil d’aide
au diagnostic, il faut que celui-ci soit fiable au cours du temps, au moins plusieurs
mois. Un outil demandant de changer les capteurs toutes les semaines serait contrai-
(a) (b)
FIGURE 3.22 – Matrices de confusion obtenues par la SVM en utilisant (a) la variation
maximale de résistance des 7 capteurs et (b) en ajoutant l’aire sous la courbe et dérivée
maximale.
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gnant. L’étape suivante consiste donc à étudier la dérive des réponses électriques des
capteurs à base de polyaniline au cours du temps afin de prolonger au maximum la
durée de vie de ces capteurs, là encore par des moyens algorithmiques.
3.6 Conclusion
Dans ce chapitre, la capacité d’utiliser un nez électronique pour l’aide au diagnos-
tic d’insuffisances rénales a été montrée. La base du nez électronique est sa matrice de
capteurs. La polyaniline est la surface sensible choisie car elle possède de nombreux
avantages : limite de détection très basse (ordre du ppb), possibilité de synthétiser dif-
férents nanocomposites, peu chère et simple à fabriquer. En dépit de sa forte sensibilité
à l’humidité, ce chapitre a montré qu’il était possible de détecter avec une précision
de 91 % la plage de concentration d’ammoniac correspondant à un état de santé. La
précision de classification reste très bonne lorsque différents composés sont ajoutés au
mélange d’exposition. Pour cela, une étude a été menée sur lameilleure combinaison
formulations de capteurs, paramètres extraits des courbes de réponse et algo-
rithmes de classification. Ces résultats indiquent donc qu’il est possible d’utiliser un
tel nez électronique pour des cas réels [LMWR+18]. Malgré toutes ces précautions de
conception, il reste un point qui n’a pas été abordé mais qui est essentiel, c’est l’étude
de la fiabilité du dispositif au cours du temps. En effet, la précision obtenue peut être
satisfaisante dans un premier temps, mais les dérives qui affectent les capteurs vont dé-
tériorer les performances du nez électronique si rien n’est fait. Cette problématique est
détaillée dans le chapitre suivant.
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Chapitre 4
Impacts et méthodes de correction des
dérives des réponses des capteurs sur
le nez électronique.
4.1 Introduction
Ce chapitre met l’accent sur un problème majeur du nez électronique : la fiabilité
de ses réponses au cours du temps. En effet, l’objectif est de concevoir un appareil
d’aide au diagnostic, utilisable par un médecin plusieurs fois par jour, au moins une
vingtaine si l’on considère le nombre de patients reçus en une journée par un médecin
généraliste. Il faut en outre que l’appareil n’ait pas l’obligation d’être renvoyé pour éta-
lonnage trop souvent : par exemple, la durée d’utilisation d’un éthylomètre est de six
mois à un an. La durée envisagée pour le nez électronique doit donc être équivalente.
Pour atteindre cet objectif, les dérives des capteurs que composent le nez électronique
doivent être contrées. La fonction d’un capteur de gaz étant de réagir à son environ-
nement, il est impossible d’en créer un qui ne se dérègle pas. Quelques soient les
technologies utilisées, les capteurs subissent au cours du temps des dégradations de
leurs matériaux sensibles, provoquant ainsi une modification de leur réponse et en
particulier de leur sensibilité. Les capteurs de gaz que l’on retrouve dans des dispo-
sitifs du commerce, bien que le procédé de fabrication soit bien maîtrisé et répétable,
subissent ces dérives.
La première partie de ce chapitre traite donc des origines des dérives des réponses
des capteurs. Les différentes méthodes permettant de contrer ces dérives peuvent se
classer en trois grandes familles, chacune ayant des avantages et inconvénients. Dans
la seconde partie de ce chapitre, ces méthodes existantes sont présentées, avec une at-
tention particulière pour les méthodes adaptatives qui utilisent des algorithmes de pré-
diction des dérives. Pour finir, une nouvelle technique est proposée et testée. Pour
étudier ces phénomènes de dérives et tester ces techniques, deux bases de données
sont utilisées. La première a été construite à l’occasion de ces travaux à partir d’une
matrice de capteurs à base de nanocomposites de polyaniline. La seconde est une base
de données de trois ans qui est utilisée par de nombreuses équipes de recherche tra-
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vaillant sur les dérives des capteurs. Ces deux bases de données se complètent car elles
n’utilisent pas les mêmes capteurs (polyaniline et MOX), ne sont pas soumis aux même
composés ni pris sur la même durée.
4.2 Caractérisation des dérives
Dans le chapitre précédent (3.2), des matrices de capteurs à base de nanocomposite
de polyaniline ont été développées pour pouvoir mesurer des plages de concentrations
d’ammoniac dans des mélanges simulant l’air exhalé. La matrice de capteur forme,
avec l’interface de mesure et le traitement des données, le nez électronique. Ce dernier
a été testé sur une courte période de temps (quelques jours). Or, dans l’idée d’utiliser
un nez électronique comme outil de diagnostic, il faut que celui ci soit fiable sur une
durée suffisante, au moins six mois voire un an si l’on se base sur les dispositifs de me-
sure équivalents du commerce. Dans ce chapitre, l’étude de la fiabilité du dispositif de
mesure dans le temps est réalisée. Un capteur de gaz doit par définition réagir avec son
environnement pour détecter le ou les gaz cibles. Il est très compliqué, voire impos-
sible pour certaines technologies, d’empêcher le capteur de dériver [LLY+14][RN10].
Ainsi, les éthylomètres, qu’ils soient basés sur des capteurs MOX ou électrochimiques,
et qui sont utilisés par les entreprises ou la police ont besoin d’être calibrés tous les six
à douze mois. Dans le cas contraire, les résultats affichés par ceux-ci sont légalement
sans valeur. Pour comprendre les origines des dérives des réponses de capteurs, les
caractériser, et étudier comment les contrer, deux bases de données sont utilisées tout
au long de ce chapitre ; chacune ayant différents composés à détecter, technologies de
capteurs et étendues de mesure.
4.2.1 La base de données DOUAI
La première base de données a été construite à l’occasion de ces travaux au dé-
partement SAGE de l’IMT Lille-Douai. Quinze capteurs à base de différents nano-
composites de polyaniline forment la matrice de capteurs. Cette matrice est composée
des formulations ayant servi précédemment : dioxyde de titane, nanotube de carbone,
chitosane et polyaniline pure. Cette matrice est soumise à trois concentrations d’am-
moniac, 500 ppb, 1,3 ppm et 2,1 ppm et plus de 1500 expositions sont réalisées à
intervalles réguliers sur une durée de quatre mois. Les cycles de concentration en am-
moniac sont injectés sur un fond d’haleine saine humide (80 % d’humidité relative).
La répartition des échantillons, répartis en semaines, est présentée dans le Tableau 4.1.
Il faut noter qu’entre chaque période d’exposition, la matrice de capteurs est stockée
dans une pièce, où la température et l’humidité ne sont pas strictement contrôlées.
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Semaine 1 2 4 7 11 13
Nombre de 121 388 360 341 335 299
données
Tableau 4.1 – Répartition des données dans le temps de la base de données DOUAI,
basée sur des capteurs de nanocomposites de polyaniline.
4.2.2 La base de données UCI (Université de Californie à Irvine)
La seconde base de données est issue de l’Université de Californie à Irvine (UCI) et
du Jet Propulsion Laboratory (JPL) [VVA+12]. Ce dernier laboratoire est le principal
concepteur des robots que l’on envoie explorer les planètes du système solaire, notam-
ment Mars. Le JPL a également développé un nez électronique pour surveiller d’éven-
tuelles fuites de gaz dans la Station Spatiale Internationale. La matrice de capteurs est
basée sur seize capteurs MOX (TGS2600, TGS2602, TGS2610 et TGS2620 chacun
en quatre exemplaires) et elle est soumise à six composés différents : ammoniac, acé-
taldéhyde, acétone, éthylène, éthanol et toluène, et à différentes concentrations, de 10
ppm à 1000 ppm. Il y a plus de 13 000 échantillons répartis sur une période de trois
ans. La répartition des échantillons est présentée dans le Tableau 4.2.
4.2.3 Causes et conséquences des dérives des réponses des capteurs
Il existe deux types de dérives. La première est la dérive de premier ordre ou dérive
réelle. Ce type de dérive est dû au vieillissement du capteur. La nature de ce vieillis-
sement dépend de la technologie du capteur. Cela peut être l’empoisonnement de la
surface pour un capteur MOX car des impuretés peuvent s’intégrer dans le cristal de
silicium [RN10]. Pour la polyaniline, cela peut être la destruction ou dédopage du po-
lymère dans un capteur nanocomposite [KTER02]. Dans la plupart des technologies
de capteur, la surface sensible est déposée sur des électrodes, et ces dernières peuvent
se dégrader ou s’oxyder, modifiant la valeur de la mesurande du capteur. La dérive de
second ordre est due à des causes externes au capteur, principalement l’humidité, la
pression et la température.
4.2.3.1 Dérives des capteurs de la base de données DOUAI
Les observations et résultats présentés dans cette partie ont été obtenus dans le
cadre de ces travaux de thèse. Les interprétations s’appuient sur la littérature.
Mois 1-2 3-10 11-13 14-15 16 17-20 21 22-23 24-30 36
Nombre de 445 1244 1586 161 197 2300 3613 294 470 3600
données
Tableau 4.2 – Répartition des données dans le temps de la base de données UCI basée
sur des capteurs MOX.
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Temps (jours/semaines/mois)
Variation maximale 
de résistance (ΔR)
Vieillissement du capteur
Stabilisation post synthèse Fin de vie du capteur
0
FIGURE 4.1 – Exemple de dérive pouvant affecter un paramètre extrait d’une courbe
de réponse (ici le∆R) d’un capteur quelconque aux mêmes conditions expérimentales.
Le temps de stabilisation est plus ou moins long après la synthèse des capteurs. La
durée de vie est également variable et dépend fortement de la vitesse de vieillissement
du capteur.
Le terme "vieillissement des capteurs" englobe plusieurs phénomènes physicochi-
miques entraînant la modification des réponses des capteurs. Il faut d’abord distinguer
le vieillissement de la stabilisation de la surface sensible qui a lieu juste après la syn-
thèse, Figure 4.1. Par exemple, les capteurs de types chemiresistor (à base de nanotubes
de carbone, nanoparticules d’or) mais également pour les nanocomposites de polyani-
line, la synthèse de ces formulations requiert l’utilisation de différents solvants. Une
fois le film déposé sur les électrodes interdigitées, les composites mettent un certain
temps à se stabiliser, en raison de l’évaporation progressive du solvant [ZTZ+01]. Cela
entraîne des dérives qui peuvent être importantes après la synthèse (jusqu’à plusieurs
décades). Ce temps de stabilisation existe également pour d’autres technologies de
capteurs comme les MOX. Nelli et al. observent ainsi des dérives importantes (une
résistance qui augmente d’une décade) les deux premières semaines pour des capteurs
à base de dioxyde d’étain [NFS+00].
Passé le temps de stabilisation, vient celui du vieillissement, Figure 4.1. Les courbes
de la Figure 4.2 montrent l’évolution de la résistance de deux capteurs conçus à partir
de différents nanocomposites de polyaniline de la base de données DOUAI : nanotube
de carbone et polyaniline, Figure 4.2 (a) et dioxyde de titane et polyaniline Figure
4.2 (b). Ici, les deux types de dérives sont observables, premier et deuxième ordre.
En effet entre chaque exposition, la matrice de capteurs est stockée à l’air libre. Dès
qu’elle est insérée dans l’enceinte d’exposition, la température et l’humidité changent.
C’est pourquoi on observe des dérives rapides à chaque début d’exposition avant de
se stabiliser. Ensuite, on peut observer la dérive au cours des semaines écoulées due
au vieillissement. Les dérives sont plus ou moins importantes selon les formulations.
Ainsi, la résistance du capteur CNT polyaniline dérive progressivement de 50 à 70 Ω
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FIGURE 4.2 – Évolution de la résistance de base au cours du temps. Les deux types
de dérives sont observables. Premier ordre dû au vieillissement, et second ordre dû à
l’humidité et à la température lorsque la matrice de capteur est placée dans l’enceinte
d’exposition. Il s’écoule une à trois semaines entre chaque série de mesure. Base de
données DOUAI.
alors que pour les capteurs T iO2 polyaniline, de brusques variations apparaissent au
bout de huit semaines, avec la résistance de base qui augmente d’un facteur dix (de 200
kΩ à plus de 2MΩ). Certaines formulations, notamment celles avec de la polyaniline
peu dopée et du polyuréthane, ne répondent plus du tout après sept semaines.
La résistance de base n’est pas le seul paramètre qui dérive. La Figure 4.3 permet
de visualiser l’évolution de la variation de résistance, ainsi que de la dérivée et de l’aire
sous la courbe (cf Figure 3.7) au cours du temps pour trois des différentes formulations
de nanocomposites de polyaniline : nanocomposite CNT polyaniline, T iO2 polyani-
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(a) (b)
(c)
FIGURE 4.3 – Évolution de (a) la variation maximale de résistance, (b) de la dérivée
maximale et (c) de l’aire sous la courbe au cours du temps. Pour la dérivée maximale
et l’aire sous la courbe, les valeurs sont normalisées (divisées par la valeur maxi-
mum) pour que les courbes puissent apparaître sur le même graphe. Base de données
DOUAI.
line et une formulation pure de polyaniline. Deux tendances se dégagent. La première
regroupe la majorité des formulations de capteurs, où on observe une variation de ré-
sistance qui diminue (i.e un capteur moins sensible) et une aire sous la courbe ainsi
que la dérivée maximale qui augmentent, principalement dû au fait que la résistance
de base augmente. Ces résultats montrent d’abord qu’il n’y a pas de différences signi-
ficatives en terme de vieillissement au niveau des paramètres extraits, et ensuite que ce
vieillissement provoque une baisse de la sensibilité (pour une même concentration, le
∆R diminue), ce phénomène étant progressif.
La seconde tendance concerne les capteurs à base de dioxyde de titane qui, là en-
core, montrent des variations imprévisibles. Ainsi, un pic de sensibilité est atteint lors
de la deuxième semaine, puis elle diminue de nouveau pour finalement augmenter
fortement à la fin des mesures. L’aire sous la courbe connaît une augmentation impor-
tante sur les dernières semaines, due à l’augmentation très importante de la résistance
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de base.
Il y a plusieurs causes expliquant le vieillissement des capteurs basés sur la po-
lyaniline, et cela dépend fortement de la formulation du nanocomposite. Kieffel et
al. ont étudié le vieillissement de la polyaniline sous la forme émeraldine base et ont
proposé deux explications à la dérive de premier ordre (de vieillissement) [KTER02].
Tout d’abord, la première explication est l’oxydation de la polyaniline par le dioxygène
de l’air. Le second phénomène avancé est la réticulation, c’est-à-dire la formation de
liaisons chimiques entre les différentes chaînes du polymère, accompagnée de la des-
truction des liaisons imines. Ce phénomène provoque un durcissement du polymère et
une baisse de la mobilité des charges.
Un autre mécanisme intervient pour la synthèse de nanocomposite comprenant du
dioxyde de titane. En effet, ce dernier est un photo-catalyseur, ce qui peut accélérer la
destruction de la polyaniline surtout si les capteurs ne sont pas protégés de la lumière
pendant le stockage. Pour le chitosane, c’est le comportement hydrophile de celui qui
entraîne des dérives importantes, notamment du second ordre.
Enfin, l’acidité trop forte des solutions de nanocomposites de polyaniline peut être
à l’origine de dérives des réponses. En effet, le substrat sur lequel les solutions sont
déposées, peut être détruit, notamment s’il est en époxy. Le choix du substrat est donc
important pour les capteurs basés sur la polyaniline.
Ces résultats permettent de pointer le fait qu’il est très compliqué de prédire le
comportement de chaque capteur d’une matrice. En effet, alors que pour certaines for-
mulations, la dérive semble à peu près constante et donc potentiellement prévisible,
d’autres ont des dérives aléatoires qui rendent les mesures dans le temps compliquées.
Enfin, un certain nombre de capteurs finissent par ne plus répondre du tout, et de-
viennent de simples résistances électriques fixes.
4.2.3.2 Dérives des réponses des capteurs MOX de la base de données UCI
Pour les capteurs de type MOX de la base de données UCI, les causes des dé-
rives sont également multiples. D’abord, il y a un premier phénomène chimique de
chimisorption d’eau dans le capteur, ainsi que la diffusion des lacunes d’oxygène à
l’intérieur du matériau. Cette migration des lacunes d’oxygène est provoquée par les
champs électriques induits à l’intérieur du matériau [RN10]. Le changement dans la
concentration des lacunes d’oxygène entraîne une modification de la résistance de base
et de la sensibilité. La Figure 4.4 permet de visualiser les effets du vieillissement sur
un capteur MOX (TGS2600). La répartition de la variation maximale de résistance (le
∆R) du capteur à deux composés, éthanol et acétone, sont pris à trente mois d’écart.
La répartition des réponses montre bien qu’il y a un changement important au cours
du temps. Le capteur, en vieillissant, devient moins sensible (la moyenne des réponses
se rapprochent de zéro) et moins spécifique (les deux distributions des réponses se
rapprochent). Ainsi, la réponse à l’éthanol diminue en moyenne après trente mois. De
même, après trente mois, la répartition des réponses à l’acétone et à l’éthanol se che-
vauchent. Il n’est donc plus possible de distinguer les deux composés avec ce capteur.
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FIGURE 4.4 – Illustration de la dérive d’un capteur MOX de la base de données UCI.
Les répartitions des réponses aux composés éthanol et acétone à trente mois d’inter-
valle sont affichées. Le vieillissement induit des réponses plus faibles ne permettant
plus de distinguer après trente mois l’acétone de l’éthanol. Les flèches illustrent le dé-
placement de la moyenne des réponses (∆R normalisé) de ce capteur pour les deux
composés.
Enfin, un dernier paramètre pouvant entraîner des dérives et affectant une grande
partie des technologies de capteurs est du à la dégradation des contacts électriques. Les
électrodes interdigitées peuvent, selon leur composition, être attaquées par la surface
sensible, des gaz oxydants ou réducteurs. La dégradation des peignes assure ainsi un
moins bon contact avec la surface sensible, induisant une résistance de base qui aug-
mente, ainsi qu’une sensibilité qui peut décroître. De même, la formation d’une couche
isolante entre les électrodes et la surface sensible peut se créer par réaction chimique.
Cette cause de dérive a été observée dans plusieurs études [DF12] [CEF+06]. Ainsi,
Ponzoni et al. ont constaté que la variation de résistance était en grande partie due à
la formation d’agglomérats de platine sur les électrodes produit par électro-migration
dans des capteurs de type MOX [DF12]. Ces dégradations font partie des raisons pour
lesquelles il faut prévoir dans la conception du capteur un matériau et une géométrie
des électrodes qui soient adaptés.
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FIGURE 4.5 – Comparaison de la précision de la classification au cours du temps
avec l’algorithme LDA pour les deux bases de données. Les données d’apprentissages
correspondent à la première semaine pour le base de données DOUAI, et les deux
premiers mois pour la base de données UCI. Les données de test, données restantes.
La précision de classification s’effondre au cours du temps à cause des dérives de
capteurs.
4.2.3.3 Dérives des réponses dans les autres technologies de capteurs
Dans le chapitre 2 (2.4), les principales technologies de capteur ont été énoncées,
et la grande majorité d’entre elles font appel à une surface sensible composée en par-
tie d’un polymère qui est susceptible de se dégrader, c’est le cas des Microbalance à
Quartz (QMB), des capteurs à Onde acoustique de surface (SAW) et des chemiresis-
tors. La seule exception concerne le capteur électrochimique, dont le principe même est
d’utiliser un électrolyte qui réagit avec le composé ciblé et qui se consomme au fur et
à mesure du temps. Enfin, la seule technologie de capteurs qui est peu impactée par les
dérives sont les capteurs à détection par photo-ionisation mais ils sont peu intégrables
et le spectre de composés détectable est très faible. L’étape suivante consiste donc à
évaluer l’impact de ces dérives dans une matrice de capteurs sur les performances d’un
algorithme de classification.
4.2.4 Conséquences des dérives des réponses des capteurs sur un
nez électronique
Comme cela a été montré précédemment, les capteurs qui composent la matrice
dérivent à des vitesses différentes et certains ne répondent même plus et deviennent
de simples résistances électriques fixes. Le principe du nez électronique est d’entraî-
ner, avec des données d’apprentissage, un algorithme de classification. Ces données
sont représentatives du comportement des capteurs au moment où les mesures ont été
prises. Si la précision du modèle de classification est élevée au début, il faut s’attendre
à ce que les performances décroissent au cours du temps. Pour vérifier ce point, les pre-
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FIGURE 4.6 – Application de l’algorithme LDA avec les deux premières semaines
comme base d’apprentissage (symbole •) puis les données de la quatrième semaine
comme test (symbole×). Cela permet de constater l’impact des dérives. Ainsi le nuage
correspondant à la classe malade se retrouve à la place de la classe élevée. Base de
données DOUAI.
mières séries de chaque base de données (semaine 1 pour la base de données DOUAI
et mois 1 et 2 pour la base données UCI) ont servi à l’apprentissage d’un algorithme
de classification, la LDA, et le reste des données servent à la validation. La Figure 4.5
illustre ainsi l’évolution de la précision. On constate bien que pour les deux bases de
données, avec les capteurs MOX et polyaniline, la précision baisse significativement,
pour atteindre seulement 50 % de précision au bout de treize semaines pour la base de
données Douai, et moins de 20 % pour la base données UCI au bout des trois années
de mesure. Il faut noter que moins de 20 %, avec six classes différentes, cela équivaut
à des réponses données au hasard (100 % divisés par six classes). Pour la base UCI, la
précision est aux alentours des 20 % au bout d’un an et demi.
Un autre moyen de visualiser l’impact des dérives sur l’algorithme de classification
est de regarder le résultat de la projection des données. La Figure 4.6 permet d’observer
la projection des données d’apprentissage correspondant aux deux premières semaines
et des données de test correspondant aux données de la quatrième semaine. Pour rappel,
les données d’apprentissage renseignent l’appartenance à la classe de chaque échan-
tillon (l’apprentissage est dit supervisé) contrairement aux données de test. Entre les
nuages de points des données d’apprentissage (symbole •) et ceux de test (symbole
×), on remarque une translation de même sens et de même direction mais de longueurs
différentes. Cela a pour conséquence que le nuage correspondant à la classe "Malade"
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FIGURE 4.7 – Application de l’algorithme LDA avec les mesures des deux premiers
mois de données comme base d’apprentissage (symbole •) puis les mois trois à dix
comme test (symbole +). Cela permet de constater l’impact des dérives. Pour cette
base de données, on constate surtout l’éparpillement des nuages. Base de données
UCI.
lors de l’apprentissage se retrouve à la classe "Élevée" lors de la phase de validation.
La Figure 4.7 illustre de la même manière la translation des nuages de points pour
la base de données UCI pour trois composés : éthylène, ammoniac et acétone. Ici on
constate surtout que les nuages de points s’éparpillent, et se diluent dans l’espace de
représentation. C’est surtout visible pour l’éthylène et l’acétone. Pour l’ammoniac, on
constate également plusieurs directions correspondant aux différentes concentrations
de mesure. Même si il n’y a pas de chevauchement dans les nuages de points, les
dérives sont suffisamment importantes pour faire chuter la précision de classification
après quatre semaines (de 100 % à 70 %).
Les dérives des capteurs ont donc un impact très important sur les performances du
nez électronique, il faut désormais trouver les méthodes qui permettent d’éviter, sinon
de ralentir au maximum la chute de précision de classification au cours du temps.
4.3 Méthodes et techniques de correction des dérives
Les méthodes permettant de corriger les effets des dérives peuvent se diviser en
quatre types :
— par traitement du signal du capteur,
— par un étalonnage périodique,
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— par méthode d’ajustement,
— par méthode adaptative.
Ces différentes techniques peuvent être comparées à travers deux critères. Tout
d’abord, le plus important concerne l’efficacité de la méthode pour réduire l’impact
des dérives sur les performances du nez électronique. Le second critère concerne la
difficulté de la mise en œuvre de cette méthode. En effet, cela peut exiger du matériel
supplémentaire, par exemple en ayant une redondance de chaque capteur, ou encore
une base de données d’apprentissage très complète et prise sur une période de temps
suffisante pour modéliser l’impact de la dérive sur l’algorithme de classification.
4.3.1 Méthodes par traitement du signal du capteur
La méthode la plus basique consiste à mesurer la variation maximale relative du
signal. C’est le ∆R utilisé à de nombreuses reprises dans ce document. Cela permet
de mesurer uniquement une variation relative et non pas une valeur absolue qui est
soumise aux dérives de la résistance de base, comme cela est visible dans la Figure
4.2. Bien que très simple à appliquer, cette méthode se révèle rapidement insuffisante
si la variation de résistance dérive également. Or, la Figure 4.3 (a) montre en effet, que,
les paramètres extraits des courbes de réponses (∆R, δR, AR) dérivent également, c’est
pourquoi la précision de classification chute au cours du temps pour les deux bases de
données.
Une autre façon d’étudier les dérives est de visualiser le phénomène dans le do-
maine fréquentiel. Les dérives sont, comparativement aux temps de réponses des cap-
teurs, des phénomènes lents. Ainsi, il devient possible via par exemple une transfor-
mée de Fourier d’éliminer les fréquences basses correspondant à ces dérives. Plusieurs
études ont également utilisé la transformée en ondelettes [ZDPS07] [YBY+16]. Zuppa
et al. ont utilisé la transformée en ondelettes pour atténuer les effets des dérives des
capteurs de type MOX sur les performances de leur nez électronique [ZDPS07]. La
fréquence correspondant aux dérives a été estimée à 3,5× 10−4Hz et a permis d’amé-
liorer clairement la discrimination des composés ciblés.
L’avantage de ces méthodes est la facilité de mise en œuvre, par l’utilisation d’un
ou de plusieurs filtres. En revanche, cela demande une base de données importante
puisqu’il faut que le phénomène de dérive apparaisse dans celle-ci. De plus, cette mé-
thode ne permet pas de gérer les cas où un seul ou plusieurs capteurs font défaut.
4.3.2 Un étalonnage périodique
Un étalonnage périodique de la matrice de capteurs, associée à différents algo-
rithmes pour corriger le modèle de classification, est la méthode la plus sûre puisqu’elle
se base sur les réponses réelles des capteurs. Cependant, c’est aussi une méthode très
contraignante puisqu’elle exige le renvoi du dispositif de mesure à un laboratoire pour
permettre de le calibrer.
L’étalonnage peut se faire soit capteur par capteur, soit de façon multivariée, c’est-
à-dire en testant la matrice de capteurs d’un seul bloc. Un ou plusieurs gaz de référence
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FIGURE 4.8 – Illustration de l’application de l’analyse en composante principale pour
estimer la dérive. Un gaz de référence est utilisé à différentes périodes, les points
correspondent à la projection des échantillons par les différents capteurs, ici trois.
L’ACP permet de calculer le vecteur p qui est ensuite utilisé pour soustraire les dérives
lors de l’utilisation du nez électronique.
sont ensuite utilisés. L’idée est de supprimer la direction de la dérive lorsque l’on pro-
jette les données dans l’espace de représentation, c’est le principe de la correction par
composantes. La Figure 4.5 décrite précédemment permet de visualiser cette direc-
tion de la dérive des différentes classes. Plusieurs algorithmes peuvent servir à prendre
en compte ces vecteurs, notamment l’analyse en composantes principales (PCA) et la
méthode des moindres carrés. On peut représenter les données corrigées de la manière
suivante :
Xcorr = X − t.pT (4.1)
Avec Xcorr qui est le vecteur corrigé des dérives de l’échantillon mesuré, X le vecteur
original de l’échantillon mesuré, pT la transposée du vecteur définissant la direction
de la dérive, et t étant le résultat de la projection de X par p, c’est-à-dire la contribu-
tion de la dérive seule. Le PCA permet de calculer le vecteur p, Figure 4.8. En effet,
le principe de cet algorithme est de trouver une combinaison des paramètres d’entrée
qui contienne le plus de variance entre toutes les données. L’autre intérêt est de sup-
primer la redondance d’informations entres ces paramètres. C’est pourquoi la PCA est
un algorithme souvent utilisé pour réduire le nombre d’entrées sans perdre trop d’in-
formation. Ainsi, si la matrice de capteurs est soumise aux mêmes composés (un gaz
de référence) à deux moments différents, les résultats de la PCA doit correspondre à la
dérive. Il faut seulement s’assurer que cette direction de la dérive ne soit pas la même
que celles correspondant aux réponses des capteurs.
Artusson et al. ont utilisé ce principe en modélisant et corrigeant la dérive en appli-
quant la PCA à deux matrices de capteurs MOX [AEL+00]. Cela a permis de réduire
d’un facteur dix le taux d’erreur quadratique moyenne de prédiction (RMSEP) après
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une durée de deux mois. Ce taux d’erreur est une autre façon de quantifier la précision
d’un modèle de classification.
L’inconvénient de cette méthode reste la nécessité d’utiliser un gaz de référence à
chaque nouvelle série de mesures, ce qui est contraignant en terme de mise en œuvre.
De plus, la PCA ne permet de décorréler que des variables linéairement corrélées, or
une non-corrélation ne signifie pas une indépendance statistique. Il est donc possible
qu’une partie de la dérive échappe à cette méthode de correction.
4.3.3 Méthodes d’ajustements
Les méthodes d’ajustements utilisent le même principe que la correction par com-
posantes mais elles tentent de déduire le vecteur p sans passer par un gaz de référence.
A la place, les méthodes d’ajustements utilisent les données d’apprentissage directe-
ment. On peut les séparer en deux familles, la correction par composantes indépen-
dantes, et la correction par signaux orthogonaux.
La première méthode est une extension de la PCA proposée par Comon en 1994
[Com94]. La différence réside dans le fait que l’analyse en composantes indépendantes
(ICA) impose une minimisation de la dépendance statistique entre chaque composante,
alors que la PCA se focalise d’abord sur les composantes expliquant le mieux la va-
riance des données. Il s’agit donc de sélectionner la composante indépendante qui est
la plus corrélée avec la mesure souhaitée.
L’autre famille des méthodes d’ajustements est la correction par signaux orthogo-
naux. L’idée est l’inverse de la précédente, puisqu’elle consiste à supprimer les com-
posantes non corrélées aux variables intéressantes pour la mesure (concentration ou
composés ciblés). En supprimant les variables orthogonales, on limite la perte d’infor-
mations utiles.
Padilla et al. ont appliqué cette méthode sur un nez électronique composé de dix
sept capteurs à base de polymères conducteurs, cela a permis de faire passer la préci-
sion de classification à 90 % après 300 jours de mesure contre 77 % sans méthode de
correction [PPM+10].
Là encore, l’inconvénient principal de cette méthode réside dans le fait que la base
de données d’apprentissage doit contenir de la dérive. Cela signifie donc que les don-
nées soient engrangées sur une durée suffisante (par exemple pour la base de données
DOUAI, les données d’au moins quatre semaines) ce qui complexifie la mise en œuvre.
4.3.4 Les méthodes adaptatives
L’inconvénient majeur des méthodes de correction de dérives citées plus haut est
qu’il faut choisir entre simplicité de mise en œuvre et efficacité. Les méthodes adapta-
tives sont actuellement les plus étudiées car elles forment un bon compromis. Le prin-
cipe est d’utiliser des algorithmes de classification qui permettent à la fois de modéliser
des phénomènes non linéaires, et également de maintenir l’apprentissage au cours de
leur utilisation. L’exemple typique sont les réseaux de neurones qui permettent d’utili-
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ser le principe du renforcement. Plusieurs études ont ainsi utilisé des variantes des ré-
seaux de neurones pour corriger les dérives [LLC+18][FFGG+16][LLC+18][VAS16].
Zuppa et al. ont appliqué un algorithme appelé carte auto adaptative multiple également
appelé sSOM, qui est un type de réseaux de neurones non supervisé, dont le principe
est d’organiser spatialement les neurones [ZDSP04]. Plus deux neurones répondent
aux mêmes stimuli, plus ils sont proches l’un de l’autre. Cet algorithme a réduit le taux
d’erreur à 2,8 % contre 39 % après quatre semaines d’utilisation.
La limite principale des algorithmes à réseaux de neurones est que cela ne per-
met pas de gérer le défaut d’un ou de plusieurs capteurs. En effet, une discontinuité
trop importante ne permettrait pas au modèle de classification de s’adapter. Le point
délicat consiste également à trouver le bon taux d’apprentissage, pour éviter le sur-
apprentissage.
Un autre type de méthode adaptative appelée Sélection Non Supervisée Dynamique
(UOS) a été développée [MMMDN18]. Elle repose sur deux principes, une base de
données d’apprentissage qui évolue, et des paramètres sélectionnés dynamiquement.
Tout d’abord, l’algorithme consiste à utiliser un réservoir de données qui évolue au
cours du temps. Ce premier principe offre donc l’avantage d’avoir une base d’appren-
tissage qui évolue avec les capteurs. Le but étant d’avoir des données d’apprentis-
sage qui soient représentatives à tout instant de la matrice de capteurs. Ce n’est plus
seulement les paramètres de l’algorithme de classification qui évoluent, mais la base
d’apprentissage. Cela permet donc d’utiliser d’autres algorithmes que les réseaux de
neurones.
La seconde partie de la méthode consiste à sélectionner au cours du temps les para-
mètres extraits des courbes de réponses. Ces paramètres correspondent aux paramètres
extraits des courbes de réponses des capteurs (variation maximale de résistance, dé-
rivée maximale), et des critères de sélection permettent de suivre l’évolution de ces
paramètres qui peut être très variable en fonction des capteurs. Cette sélection per-
met donc d’éliminer ou de conserver au cours du temps des paramètres. Les résultats
obtenus sont remarquables puisqu’ils permettent de faire passer la précision de classi-
fication de 80 % à 100 % malgré la présence de capteurs défectueux [MMMDN18].
Il faut cependant nuancer ces résultats. Le premier point est que la base de test
utilisée est simple, et obtient 100 % de précision de classification pendant la phase
d’apprentissage. Cela signifie donc que le contenu des réservoirs est parfait. Il n’y a pas
d’étude des conséquences en cas d’empoisonnement de la base de données. Le second
point est que les données sont prises sans discontinuités, donc la dérive est facilement
prévisible et suffisamment lente pour être géré par ces deux critères uniquement.
Néanmoins, cette méthode permettant de gérer les dérives et les défauts des cap-
teurs tout en ne nécessitant pas des bases d’apprentissage conséquentes est prometteuse
car elle est un bon compromis.
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Méthode Avantage Inconvénient
Traitement de Simple à appliquer - Ne gère pas les défauts
signal Ex : utiliser le ∆R de capteurs
- Efficacité limitée
Étalonnage périodique Méthode la plus sûre - Étalonnage avec gaz
de référence
- Immobilisation du dispositif
Méthode d’ajustement -Simple à appliquer -Ne gère pas les défauts
- Efficace de capteurs
- Nécessite une base de données
sur une période suffisante pour
en déduire la dérive.
Méthode adaptative - Simple à appliquer Problème si
- Gère les défauts dérives trop rapide
de capteurs
- Efficace
Tableau 4.3 – Comparatif des avantages et inconvénients des méthodes de correction
des dérives des réponses des capteurs.
4.3.5 Comparaison des différentes méthodes de correction
Les différentes méthodes de correction des dérives des réponses des capteurs pré-
sentées jusqu’ici présentent toutes des avantages et des inconvénients. Ils sont résumés
dans le Tableau 4.3. La méthode la plus sûre consiste à faire l’étalonnage du dispositif
régulièrement, mais c’est aussi la méthode la plus contraignante. Cela immobilise le
dispositif le temps de l’étalonnage, et cela a un coût. Les méthodes adaptatives sont
donc les plus intéressantes puisqu’elles permettent d’être aussi efficaces que les mé-
thodes d’ajustements, en étant plus simples à mettre en œuvre.
4.4 Laméthode développée pour contrer les dérives des
réponses des capteurs
4.4.1 L’algorithme
La méthode proposée dans cette thèse est une méthode adaptative qui repose sur
deux points. Le premier consiste en un réservoir de données qui évolue au fil du temps,
et le second, une sélection de paramètres qui dépend de deux critères.
Il y a un réservoir par classe, et chaque réservoir est actualisé avec un nouvel échan-
tillon si sa probabilité d’appartenance à la classe est supérieure à un certain seuil.
L’échantillon le plus ancien du réservoir correspondant est alors supprimé, Figure 4.9.
Cela permet de suivre au fil du temps l’évolution des réponses des capteurs tout en
"protégeant" les réservoirs. En effet, un algorithme de classification donne systémati-
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Reservoir de données
Nouvelle donnée
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une classe 
Algorithme de 
classification
FIGURE 4.9 – Schéma de principe de l’algorithme de gestion des dérives. Il y a autant
de réservoirs de données que de classes et ils sont actualisés à chaque nouvel échan-
tillon si la probabilité d’appartenance est supérieure à un certain seuil. Chaque nouvel
échantillon donne lieu à une nouvelle phase d’apprentissage.
quement une réponse, même si la donnée d’entrée est aberrante. Cette donnée aberrante
peut, par exemple, venir d’un capteur qui ne répond plus.
Cette probabilité dépend du nombre de classes, par exemple un échantillon n’est
ajouté au réservoir correspondant que si la probabilité est au dessus de 50 % avec trois
classes. Cette précaution empêche donc le réservoir de s’empoisonner avec de mau-
vaises données, ce qui accélérerait la dégradation des performances au cours du temps.
En effet, à chaque nouvel échantillon, un apprentissage est réalisé avec les réservoirs
actualisés.
La seconde partie de cet algorithme concerne les critères de sélection des para-
mètres (∆R des capteurs par exemple). Chaque nouvelle donnée donne lieu à l’évalua-
tion de tous les paramètres, selon deux critères, Figure 4.10. Le premier évalue pour
chaque paramètre, la probabilité d’appartenance du nouvel échantillon à une classe :
PRi = max(
1
σj
√
2π
exp(−(x− µj)
2
2σ2j
)),j ǫ classes (1,..,N) (4.2)
avec σj et µj étant l’écart type et la moyenne des données pour la j ème classe du
paramètre i. Ce critère permet ainsi d’écarter les capteurs qui dérivent trop vite, et qui
donnent des réponses subitement éloignées de leurs dernières réponses (ces réponses
étant stockées dans les réservoirs de données). Le second critère consiste à évaluer le
score discriminant de Fisher (FDS), qui correspond au ratio de la variance inter-classe
et la variance intra-classe :
FDS =
SB
SW
, avec (4.3)
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SB =
N∑
j=1
(µj − µ)2 et (4.4)
SW =
N∑
j=1
(
1
Lj
Lj∑
k=1
(xjk − µj)2) (4.5)
avec xjk qui est le k-ième échantillon appartenant à la classe j, µ la moyenne du
paramètre en considérant toutes les données de toutes les classes, µj la moyenne en ne
considérant que la classe j et enfin Lj le nombre d’échantillons dans la classe j, Figure
4.10.
Ce critère est calculé entre chaque paire de classes, cela permet donc de garder
un paramètre si celui ci discrimine au moins deux classes. L’intérêt de ce critère est
d’écarter les capteurs qui ne répondraient plus. En effet, si un capteur ne répond plus,
avec l’actualisation progressive des réservoirs de données, ces derniers ne contien-
draient plus que des échantillons où les paramètres du capteur défaillant répondent de
la même manière (plus aucune réponse signifie même réponse pour tout les composés
ou concentrations). Les trois distributions des trois classes seraient donc confondus, et
donc le critère du SDF écarterait ce paramètre.
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FIGURE 4.10 – Schéma de principe de l’algorithme de gestion des dérives. Chaque
paramètre est évalué selon le score discriminant de Fisher et si la probabilité d’appar-
tenance du nouvel échantillon est supérieure à un seuil pour une des classe.
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(a) (b)
FIGURE 4.11 – Comparaison de la précision de la classification au cours du temps
sans correction de dérives par rapport à la correction de dérive de Magna et al. (UOS)
et la métohde proposée. (a) Pour la base de données UCI et (b) pour la base de données
DOUAI. La correction des dérives par l’algorithme permet très clairement de mainte-
nir une classification satisfaisante au cours du temps, et apporte une amélioration par
rapport à la méthode UOS.
Les deux critères, probabilité d’appartenance et score discriminant de Fisher, sont
complémentaires. En effet, dans le même exemple d’un capteur qui ne répondrait plus,
le critère de la probabilité d’appartenance à une classe fonctionnerait (l’échantillon
appartiendrait à toutes les classes). Un paramètre doit donc valider les deux critères
pour être sélectionné lors de la phase d’apprentissage. Si, dans le cas où la réponse
d’un capteur dérive rapidement (lors de la stabilisation post synthèse par exemple),
celui ci serait écarté, le temps que le capteur se stabilise.
L’idée principale de cette méthode est donc de faire de la sélection dynamique
non supervisée et ainsi de faire un apprentissage à chaque nouvel échantillon avec un
réservoir ainsi qu’un jeu de paramètres actualisés. L’actualisation des réservoirs et le
test de chaque paramètre permettent en théorie de suivre les dérives, et même d’écarter
les capteurs défectueux. Il y a cependant une recherche à effectuer sur les seuils et les
valeurs des critères de sélection à retenir. L’étape suivante consiste donc à appliquer
cet algorithme aux deux bases de données.
4.4.2 Application de l’algorithme de correction des dérives aux
bases de données
L’algorithme de correction des dérives développé dans cette thèse est appliqué aux
deux bases de données, UCI et DOUAI. Il est également comparé à un autre algorithme
de type méthode adaptative, celui proposé par Magna et al. et qui donne d’excellent
résultats [MMMDN18]. L’objectif est de vérifier que ces algorithmes peuvent corriger
les dérives en n’ayant que peu de données d’apprentissage (les données du premier
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mois pour UCI et la première semaine pour DOUAI).
La Figure 4.11 montre comment l’algorithme de gestion de dérives proposé per-
met d’améliorer les performances pour les deux bases de données. Les précisions de
classification sont maintenues sur une durée plus importante que si rien n’était fait.
Pour la base de données DOUAI, la précision est toujours supérieure à 85 % après
quatre semaines contre moins de 50 % sans algorithme de gestion des dérives. La
méthode proposée donne également de meilleurs résultats que celle proposée par Ma-
gna et al., notamment sur les dernières semaines, avec plus de 5 points de différence
[MMMDN18]. Pour la base de données UCI, les résultats apparaissent réellement à
partir de 18 mois.
La base de données UCI a été faite pour étudier les algorithmes de gestion des dé-
rives. Cependant elle a surtout été pensée dans l’idée d’utiliser des méthodes se basant
sur un étalonnage périodique. Ainsi Vergara et al. ont utilisé une partie des données
de chaque mois pour tester leur algorithme [VVA+12]. La première différence de taille
avec Vergara et al., c’est que les données d’apprentissage ne viennent que des deux pre-
miers mois. Dans leur étude en effet, ils utilisent une portion des données de chaque
mois pour l’apprentissage pour des résultats proches en terme de précision de classifi-
cation (aux alentours de 65 %).
Les différences de précision obtenues entre les deux algorithmes de gestion de
dérives s’expliquent par plusieurs facteurs. D’abord, dans la méthode UOS, le réser-
voir de données utilisé est systématiquement actualisé même si l’échantillon a peu de
chance d’appartenir à aucune des classes, ce qui provoque son empoisonnement au
fur et à mesure. Ensuite, l’algorithme UOS est trop restrictif sur la sélection de para-
mètres, notamment à cause d’un critère utilisé. Ce critère exclue tout paramètre dont
les réponses ne distinguent pas toutes les classes. Cela a pour conséquence que dès
l’entame de l’algorithme UOS, plus de la moitié des paramètres est éliminée pour la
base de données DOUAI.
Pour l’algorithme proposé, l’évolution des paramètres sélectionnés (pour la base
de données DOUAI) au cours du temps est illustrée dans la Figure 4.12. Dans cette
figure, seulement les variations maximales de résistance des quinze capteurs appa-
raissent (pour plus de clarté). Les paramètres qui apparaissent en blanc sont ceux qui
répondent aux deux critères de sélection, et ceux qui apparaissent en noir, sont élimi-
nés à cause d’au moins un des deux critères qui ne passe pas (score discriminant de
Fisher ou probabilité d’appartenance).
On remarque ainsi que certains capteurs dont les capteurs 6 et 7 basés sur le nano-
composite chitosane polyaniline sont très peu utilisés, notamment parce qu’ils dérivent
trop vite. Les capteurs à base de chitosane sont très sensibles à l’humidité, donc la dé-
rive de second ordre est très importante, et les réponses rarement stables.
D’autres capteurs deviennent inutilisés lorsqu’ils ne répondent plus et deviennent
une simple résistance électrique, c’est le cas du capteur 15 (polyaniline T iO2 dopé à
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ΔR des 15 capteurs de la base de données DOUAI
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FIGURE 4.12 – Évolution des paramètres sélectionnés au cours du temps. Les para-
mètres sélectionnés apparaissent en noir. Certains capteurs sont quasiment toujours
sélectionnés, capteurs 2,3 4 5 et 14, ce qui est lié au fait qu’ils dérivent moins que les
capteurs 6 7 et 13, qui eux ne sont quasiment jamais retenu.
10%). Le capteur 1 (polyaniline T iO2 dopé à 20 %) finit également par être éliminé par
l’algorithme après treize semaines. La Figure 4.2 montrait déjà la variation importante
de ce capteur à partir de la semaine treize.
Les capteurs 2, 3 (polyaniline polysulfone) et 14 (autre polyaniline T iO2 dopé à
20%) sont en revanche sélectionnés tout au long des mesures. Ce sont les capteurs qui
dérivent le moins rapidement dans la matrice de capteurs.
Le paramètre ∆R du capteur 10 (polyaniline pure) est intéressant puisqu’il n’est
quasiment jamais sélectionné, sauf à la toute fin, semaine 13. L’explication est que,
pour ce paramètre, le critère de probabilité d’appartenance n’était jamais bon, à cause
de la dérive trop rapide. Le capteur répondait toujours mais la réponse était trop diffé-
rente d’une semaine sur l’autre, sauf dans la dernière semaine. Cela illustre l’avantage
du critère de probabilité d’appartenance puisque cela permet d’écarter un paramètre
tant que celui ci ne se stabilise pas.
La sélection des paramètres suit donc l’évolution des dérives des réponses des cap-
teurs et permet grâce aux deux critères utilisés de sélectionner ou non tel ou tel capteur.
Pour l’instant les données ne couvrent qu’une durée de quatre mois pour les cap-
teurs à base de polyaniline mais la courbe de la Figure 4.11 montre une certaine sta-
bilisation de la courbe de la précision de classification et celle ci est élevée (au dessus
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de 85 %). Ces résultats sont donc encourageants. Dans l’optique de pouvoir utiliser un
outil de diagnostic portable et accessible, il est nécessaire que sa durée de vie soit suffi-
sante. Bien que certains capteurs ne répondent plus, l’algorithme de gestion de dérives
a permis de maintenir une précision élevée après quatre mois. Il faut donc vérifier ce
comportement sur une plus longue période, mais l’objectif de six mois d’utilisation de
la même matrice de capteurs sans étalonnage semble tout à fait réalisable.
4.5 Conclusion
Ce chapitre a permis de comprendre la nature des dérives des réponses des cap-
teurs, leur caractère inévitable et la nécessité d’en tenir compte pour un outil d’aide au
diagnostic basé sur des capteurs. Des méthodes relativement simples existent pour
limiter l’impact de ces dérives, telles que la normalisation des réponses mais elles sont
insuffisantes sur le long terme. En effet, la résistance de base dérive mais également
la variation maximale de résistances. Un étalonnage périodique est efficace mais est
plus compliquée à mettre en place, surtout si l’objectif est un outil de diagnostic simple
à utiliser. Les méthodes adaptatives sont plus efficaces car elles tentent de prédire ou
modéliser les dérives de manière dynamique. Contrairement aux méthodes par ajus-
tement qui imposent d’avoir de la dérive dans la base d’apprentissage, les méthodes
adaptatives intègrent la dérive de manière dynamique. Un nouvel algorithme a été
développé, basé sur la sélection dynamique. Celui-ci présente des résultats encoura-
geants. En se basant sur une base de données prise sur trois années et sur une base de
données avec des capteurs de polyaniline, on a pu observer une nette amélioration de
la fiabilité du nez électronique. On passe d’une précision de 50 % si rien n’est fait, à
85 % de précision de classification grâce à l’algorithme proposé. Il est donc possible
d’utiliser la même matrice de capteurs de polyaniline pendant au moins quatre mois, et
certainement plus. De plus, contrairement aux autres méthodes de gestion des dérives,
elle n’impose pas l’utilisation d’une base de données importante pour l’apprentissage.
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Chapitre 5
Prototypage et test du nez électronique
portable pour le diagnostic de
l’insuffisance rénale chronique
5.1 Introduction
Pour que le nez électronique puisse être concurrentiel par rapport aux prises
de sang ou analyses d’urine, il doit être à la fois simple d’utilisation et fiable. Simple
d’utilisation signifie que l’appareil doit être peu encombrant (portable dans une main)
et rapide àmettre en place (quelques secondes). Fiable impose une précision en terme
de diagnostic au moins égale à celle obtenue avec une analyse d’urine. Les chapitres
précédents ont montré qu’une précision supérieure à 80 % était garantie pour me-
surer des concentrations d’ammoniac dans un mélange simulant l’haleine et sur une
durée d’au moins quatre mois sans avoir besoin d’étalonner ou de changer les cap-
teurs. L’autre contrainte concerne son coût de fabrication car il doit être compétitif
par rapport aux deux autres méthodes. L’objectif ici est de faire un prototype pour
une centaine d’euros. Ce dernier chapitre présente donc un premier prototype de nez
électronique utilisé dans le cadre de mesures d’air exhalé de patients atteints d’in-
suffisances rénale terminale. Ce prototype se décompose en deux parties, la première
concerne le nez électronique en lui même, c’est-à-dire, la matrice de capteurs, l’in-
terface d’acquisition et la partie traitement de données. La seconde partie concerne
la partie prélèvement et analyse des échantillons en centre hospitalier. Les résul-
tats sont ensuite présentés. Ces premières mesures servent de preuve de concept car
les patients et les cas d’utilisation sont trop peu nombreux mais cela est suffisant pour
démontrer la faisabilité d’utiliser un nez électronique pour le diagnostic de pathologies.
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ID 1 2 3 4 5 6 7
Composite CNT T iO2 T iO2 CNT PU PS PS
Tableau 5.1 – Liste des différentes synthèses de nanocomposites. L’identifiant ID se
retrouve dans la suite du document. PS : Polysuflone et PU : polyuréthane.
ID 8 9 10 11 12 13
Composite Pur Chit Chit Chit CNT PU
Tableau 5.2 – Liste des différentes synthèses de nanocomposites. L’identifiant ID se
retrouve dans la suite du document. PS : Polysuflone et PU : polyuréthane.
5.2 Conception du prototype de nez électronique por-
table
5.2.1 Architecture du nez électronique portable
Pour réduire les coûts du système de mesure, les composants sélectionnés dans la
conception du nez électronique portable sont des composants sur étagère, disponibles
dans le commerce. La Figure 5.1 décrit l’architecture globale du nez électronique et
montre également une photo du prototype.
Le nez électronique se base sur un nano-ordinateur, une carte Raspberry Pi, qui à
la fois traite les mesures et contrôle l’interface d’acquisition. Cette dernière repose sur
un circuit de mesure d’impédance. Comme ce circuit ne peut mesurer qu’une seule
impédance, un système de multiplexage/démultiplexage est mis en place pour pouvoir
mesurer plusieurs capteurs à la fois. Les différentes parties qui le composent, la ma-
trice de capteurs, l’interface d’acquisition, ainsi que la partie contrôle et traitement des
données sont décrites plus en détail dans les parties suivantes.
5.2.1.1 La matrice de capteurs
Le but de ce premier prototype de nez électronique portable est de diagnostiquer
grâce à l’air exhalé de patients, l’insuffisance rénale chronique. La molécule visée est
l’ammoniac. De précédentes études ont montré que la concentration d’ammoniac va-
riait au cours de la dialyse ce que montre la Figure 1.9 dans le chapitre 1. Les capteurs
développés au département SAGE permettent de détecter l’ammoniac dans les gammes
de concentration visées (de l’ordre de la centaine de ppb à quelques ppms), ce qui a
été montré dans le chapitre 3 (3.4 et 3.5). Même si l’ammoniac est à lui seul insuffisant
pour faire du diagnostic d’insuffisance rénale à un stade précoce, il permet de vali-
der ou non le protocole de mesure utilisé. D’autres capteurs seront par la suite réalisés
lorsque les composés cibles seront connus. Une thèse a démarré en 2019 pour répondre
à ces objectifs au département SAGE à l’IMT Lille Douai.
La matrice de capteurs utilisée est composée de treize capteurs. La polyaniline
est toujours la base de chaque formulation, puisque non seulement elle est sensible à
98
Algorithme de 
classification 
Matrice de 
capteurs 
(maximum 100) 
Raspberry Pi
Interface 
d'acquisition
Ecran LCD pour afficher le 
résultat
t
Circuit de 
mesure
d'impédance
Multiplexeur
 analogique
ligne
Contrôleur
Extraction de 
paramètres
Z
Réduction du 
bruit
Signal numérique
Signal analogique
Démultiplexeur
 analogique
colonne
20 lignes
5 colonnes
...
...
(a)
Interface d'acquisition
Raspberry Pi
(contrôle et traitement)
Matrice de capteurs
1 cm
1
 c
m
(b)
FIGURE 5.1 – (a) Architecture du nez électronique. Le circuit de mesure d’impédance
associé à deux multiplexeurs analogiques permet de balayer au maximum cent cap-
teurs. Les signaux sont ensuite filtrés, les paramètres extraits et classifiés sur une
Raspberry Pi. Cette dernière gère également le contrôle de l’interface d’acquisition.(b)
Photo des différents des trois éléments de l’ensemble.
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FIGURE 5.2 – Photo de la matrice de capteurs sur substrat céramique. Cent électrodes
interdigitées sont disponibles mais seulement treize sont utilisées.
l’ammoniac, mais elle est aussi très peu onéreuse à produire. Des nanocomposites de
nanotubes de carbone, dioxyde de titane, de polyuréthane, de chitosane, et de polysul-
fone sont synthétisés. Polysuflone et polyuréthane sont deux polymères qui forment
avec la polyaniline des nanocomposites semblables à ceux obtenus avec le chitosane.
Neuf formulations différentes, sont fabriquées, permettant d’avoir des sensibilités et
des réponses différentes. Les formulations sont résumées dans les Tableaux 5.1 et 5.2.
Chaque formulation est déposée sur des électrodes interdigitées en or dont le sub-
strat est en céramique. Contrairement au verre, la céramique permet une meilleure ab-
sorption du matériau sensible dans le substrat, et n’est pas attaquée par le solvant acide
comme c’est le cas de l’époxy. La Figure 5.1(b) montre la matrice de capteurs utili-
sée. Cette matrice possède cent paires d’électrodes interdigitées. Même si, seulement
une petite fraction de cette carte est utilisée, elle a été conçue pour pouvoir dispo-
ser d’autres formulations qui pourront par la suite être utilisées pour détecter d’autres
composés que l’ammoniac. Chaque paire d’électrodes est électriquement accessible
via une adresse ligne-colonne (une ligne parmi vingt et une colonne parmi cinq).
5.2.1.2 L’interface d’acquisition
Il y plusieurs façons de mesurer les variations de conductivité des capteurs. La
méthode la plus simple consisterait à mesurer la variation de la résistance, par une mé-
thode de courant tension. C’est-à-dire, faire passer un courant connu dans le capteur,
et mesurer la tension à ses bornes. Grace à la loi d’Ohm, il est possible de calculer
la valeur de la résistance. Cependant cela limiterait l’utilisation de ce dispositif de
mesure aux capteurs résistifs. Dans l’optique d’utiliser d’autres capteurs, il faut être
capable de mesurer les variations d’impédance complexe, et donc, de se donner la
possibilité de mesurer la partie capacitive. La plupart des capteurs utilisés (MOX, po-
lyaniline, QMB) sont modélisables électriquement comme un ensemble de résistances,
de condensateurs ou de bobines. De cette façon, l’impédance est donnée par une partie
imaginaire et une partie réelle :
Z = Re+ jIm (5.1)
Z étant l’impédance, Re et Im sont respectivement la partie réelle et imaginaire. Pour
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FIGURE 5.3 – Principe de la mesure de l’AD5933, le circuit de mesure d’impédance
utilisé. Un courant sinusoïdale traverse l’impédance inconnue et est convertie en ten-
sion via un amplificateur avec un gain réglable par la résistance RFB et un second
amplificateur. Une transformée de Fourier discrète est ensuite réalisée pour récupérer
la partie réelle et imaginaire.
mesurer les parties réelles et imaginaires, un circuit de mesure d’impédance est utilisé,
l’AD5933. Il est choisi car l’AD5933 permet de mesurer des impédances de 1 kΩ à 1
MΩ avec une précision de 0,5 %, et ne coûte qu’une vingtaine d’euros.
Le principe est d’appliquer une tension sinusoïdale Vz sur l’impédance inconnue
Z. Le courant iz qui la traverse est ensuite convertie en tension via un premier am-
plificateur, dont le gain est fonction d’une résistance de feedback RFB. Un second
amplificateur à gain programmable est utilisé. Cette résistance RFB tout comme l’am-
plificateur à gain programmable, permettent d’ajuster la valeur de la tension dans le
convertisseur analogique numérique (ADC). L’objectif est d’obtenir une tension avec
une dynamique maximale, sans saturer l’ADC. La valeur de la résistance doit être
proche de celle de l’impédance mesurée, plus ou moins 20 %. Le choix de la valeur est
donc important pour le dispositif de mesure. Il y a donc un multiplexeur analogique
pour avoir la possibilité d’utiliser plusieurs résistances de feedback, Figure 5.4. Ce
multiplexeur de feedback permet donc de mesurer des impédances avec des plages de
valeurs plus importantes que si il n’y avait que une seule résistance possible. Dans ce
cas, un compromis devrait être trouvé entre les valeurs des impédances et la précision.
Dans l’AD5933, la tension est donc numérisée sur douze bits puis une transformée de
Fourier discrète est effectuée sur 1024 points, Figure 5.3. Ces opérations permettent
d’obtenir une partie réelle et une partie imaginaire stockées dans deux registres de
seize bits.
La Figure 5.1 détaille le dispositif complet. L’interface d’acquisition comprend
donc le circuit de mesure d’impédance, l’AD5933, et également un multiplexeur et
un démultiplexeur analogiques, l’ADG708 (multiplexeur 8 vers 1), et l’ADG732 (dé-
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FIGURE 5.4 – Photo de l’interface d’acquisition comprenant un multiplexeur pour les
résistances de feedback et deux multiplexeurs colonne et ligne pour pouvoir balayer
cents capteurs différents.
multiplexeur 1 vers 32) permettant d’adresser chaque capteur de la matrice, ainsi que
divers sélecteurs et résistances. L’AD5933 communique via le protocole I2C.
5.2.1.3 La partie contrôle et traitement des mesures
La partie contrôle, et traitement des données est effectuée sur une Raspberry Pi.
Ce micro ordinateur coûte une vingtaine d’euros et dispose d’une puissance de calcul
et d’un encombrement comparable à ceux d’un smartphone. De plus, cette carte com-
prend de nombreuses interfaces de communication : USB, GPIO, SPI et I2C. C’est ce
dernier protocole qui est utilisé pour communiquer avec l’AD5933. Les GPIO servent
à commander les différents multiplexeurs de l’interface d’acquisition.
La valeur de la résistance est donc calculée par la Raspberry PI à partir des parties
réelles et imaginaires renvoyées par le circuit de mesure d’impédance. Dans le cas des
capteurs polyaniline, le modèle électrique est un modèle avec une résistance R et une
capacité C en parallèle [VKH+16][ClSY+10]. L’impédance équivalente d’un circuit
RC est :
Zeq =
R
RCp+ 1
(5.2)
avec p = jω et ω = 2πf , f étant la fréquence de mesure. Cela donne en notation
partie réelle, partie imaginaire :
Zeq =
R
R2C2ω2 + 1
− j R
2Cω
R2C2ω2 + 1
(5.3)
Pour récupérer les valeurs de la résistance R et de la capacité C, on mesure la partie
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FIGURE 5.5 – Exemple de réponse d’un capteur nanocomposite polyaniline chitosane
à deux concentrations d’ammoniac différentes mesurée par l’AD5933, (a) brute, et (b)
filtrée.
réelle et imaginaire. Pour un circuit parallèle RC, on trouve à partir de l’équation 5.3,
les relations suivantes :
R =
Im2 +Re2
Re
(5.4)
C =
Im
(Im2 +Re2)ω
(5.5)
Ce calcul est uniquement valable si l’on considère le capteur comme étant une résis-
tance et une capacité en parallèle.
Une fois les valeurs des résistances récupérées, les courbes sont filtrées avec un
opérateur de moyenne mobile (filtre passe bas) pour réduire le bruit et les paramètres
sont extraits des courbes puis classées. La Figure 5.5 donne un exemple de courbe de
réponse d’un capteur polyaniline chitosane à deux concentrations d’ammoniac diffé-
rentes (500 ppb et 1 ppm), mesurée avec le prototype de nez électronique. Cela permet
de constater que bien que les mesures renvoyées par l’AD5933 sont relativement brui-
tées, Figure 5.5 (a), l’étape de filtrage opérée par la Raspberry Pi se révèle efficace,
Figure 5.5 (b). Ces courbes montrent également que le dispositif de mesure permet de
bien distinguer les deux concentrations d’ammoniac du mélange.
Enfin les dernières étapes de traitement concerne l’extraction des paramètres des
courbes de réponse puis l’application de l’algorithme de classification. Pour ce faire,
les librairies Python numpy et scipy sont utilisées. Ces dernières étapes sont réalisées
sur la Raspberry Pi, et permettent de donner un résultat sur le niveau de concentration
d’ammoniac et donc un diagnostic.
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5.2.2 Déroulement des mesures du nez électronique portable
Les étapes de l’utilisation en phase de mesure du nez électronique sont décrites
dans la Figure 5.6 (a). La première opération est l’étalonnage. Elle consiste à faire
une mesure sur une résistance connue pour mesurer le déphasage interne induit par
l’AD5933. Les capteurs sont ensuite balayés un par un, avec un temps entre chaque
capteur de 50 ms pour une fréquence d’excitation de 50 kHz. Cette fréquence de me-
sure est le meilleur compromis en terme de performance de l’AD5933 et vitesse de
mesure. Ensuite le système de double multiplexages, colonne et ligne, permet d’uti-
liser cent capteurs. La Figure 5.6 (b) illustre sous la forme d’un algorithme la façon
dont est balayée la matrice de capteurs. Cela commence par mesurer l’ensemble des
i : nombre de mesure
Etalonnage
Mesure 
Sauvegarde
Fin mesure
i = 10000
a <100
a = 0
i = i+1    a= a+1
a : nombre de mesure non 
sauvegardé
Diagramme général du 
fonctionnement du nez 
électronique
(a)
c : indice colonne
li : indice ligne
Incrémentation
colonne
Mesure
 Re Im 
Médiane 
Calcul de R
nb < 3
Incrémentation
ligne
nb= nb+1
li= li+1
nb= 0
li = 20
li = 1
Si c < 5 :
     c = c+1
Sinon :
     c = 1
Diagramme détaillant l'étape 
Mesure
nb : nombre de mesure pour             
un capteur
(b)
FIGURE 5.6 – Diagramme décrivant les étapes de l’utilisation en mesure du nez élec-
tronique. (a) Le diagramme général et (b) le diagramme de balayage de la matrice de
capteurs. La matrice de capteurs peut contenir 20 × 5 capteurs. Les points sont sau-
vegardés toutes les cent mesures. Il y a trois mesures par capteur à chaque balayage.
Dans cet exemple, 10 000 points de mesures sont réalisés.
104
capteurs d’une même colonne puis, on change de colonne.
Pour écarter les valeurs aberrantes, trois mesures sont effectuées pour un même
capteur, et la valeur médiane est récupérée. Dans la première matrice de capteurs, seuls
treize capteurs sont utilisés, une seule colonne de la matrice est donc utilisée.
Ce prototype de nez électronique portable a été testé en laboratoire avec plusieurs
mélanges dont des mélanges haleine saine et ammoniac pour valider le bon fonction-
nement. Il a fait l’objet d’une publication en conférence internationale [MWR+18].
5.2.3 Autonomie et encombrement du nez électronique portable
Partie du Puissance Tension Taille Poids Prix
nez électronique (W) (V) (cm× cm) (g) (euro)
Matrice de capteurs 0 0 9,5× 2,5 10
Interface d’acquisition 0,1 3,3 6,5× 4 35 40
Partie contrôle 2 5 8,5× 5,6 50 37
Affichage (optionnel) 1,25 5 8,5× 5,6 75 25
Total 2,2 +(1,25) 5 < 10× 10× 5 170 77(+25)
Tableau 5.3 – Caractéristiques des différentes parties du nez électronique. Pour la ma-
trice de capteurs, le coût est difficile à obtenir puisqu’elle est réalisée en laboratoire.
La puissance électrique nécessaire du système (interface d’acquisition et de contrôle)
est de 1,5 W pendant la phase de mesure, et 2,1 W pendant la phase de classification.
La consommation typique de la Raspberry Pi alimentée en 5 V est de 330 mA. L’uti-
lisation du nez électronique fait qu’il est principalement utilisé en mesure, donc la
consommation moyenne est plus faible que l’utilisation typique (la Raspberry Pi ne
fait que récupérer les parties réelles et imaginaires et calculer la résistance). L’inter-
face d’acquisition est alimentée en 3,3 V et ne requiert que 0,1 W. L’ajout d’un écran
tactile permettant de démarrer les mesures et d’afficher les résultats augmente de façon
significative la puissance. Par exemple un écran de 3,5 pouces avec une résolution de
480 × 320 consomme environ 1,25 W sans le rétro-éclairage. Un écran n’est cepen-
dant pas nécessaire puisqu’il est possible de recourir à un simple bouton poussoir et
des témoins lumineux pour l’utiliser.
Ainsi avec une batterie 5 V de 5000 mAh, correspondant à une batterie de smart-
phone, le nez électronique peut être alimenté pendant environ douze heures (en pre-
nant le pire des cas, c’est à dire, en phase de classification). Cette durée est largement
suffisante pour une utilisation fréquente, comme pourrait le faire un médecin ou un
néphrologue dans une journée. Pour augmenter l’autonomie, il est possible de réduire
la consommation de la partie contrôle et classification à l’aide d’un circuit dédié puis-
qu’une Raspberry Pi peut être surdimensionnée en terme de puissance de calcul pour
les besoins réels. Les caractéristiques du nez électronique sont détaillés dans le Tableau
5.3.
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FIGURE 5.7 – Photo d’un sac Tedlar utilisé ainsi que de son embout en teflon.
L’ensemble du dispositif, capteurs, interface d’acquisition et partie contrôle, coûte
102 euros, pèse environ 170 g et tient dans une seule main (10 × 10 × 5 cm3). Le
coût ne tient évidemment compte que du matériel utilisé, et pas du temps de recherche
et développement associé qui est une part importante de tout produit technologique
commercialisé.
5.3 Mesures en situation réelle sur patients
Les mesures se sont déroulées en plusieurs étapes. D’abord les phases de prélève-
ments se sont déroulées sur deux jours, puis les échantillons récoltés ont été analysés
en laboratoire à posteriori. Les prélèvements ont été faits au service d’hémodialyse du
CHU de Lille chez des patients atteints d’insuffisance rénale chronique terminale. Le
service d’hémodialyse regroupe les patients les plus fragiles. Ceux-ci nécessitent soit
une hospitalisation, ou au minimum une ambulance pour les transporter. La plupart
sont polypathologiques, et souffrent de diabète, d’insuffisance cardiaque ou de cancer.
Les six patients volontaires retenus par le néphrologue pour cette étude sont les moins
affaiblis.
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Date Nb de patients Nb de prélèvements ID patient
10/09/2018 3 5 A, B, C
12/09/2018 4 8 D, E, F et B
Tableau 5.4 – Récapitulatif des prélèvements effectués au CHU. L’air exhalé du patient
B a été recueilli lors des deux journées.
5.3.1 Protocole de mesure
5.3.1.1 Les phases de prélèvements
L’objectif était de recueillir des échantillons d’air exhalé en début et en fin de dia-
lyse pour pouvoir comparer les concentrations d’ammoniac. Le patient devait souffler
dans un tube en téflon pour gonfler un sac tedlar de 40 litres, Figure 5.7. Il était de-
mandé au patient de prendre son temps mais de faire des expirations profondes afin
de recueillir un maximum d’air alvéolaire. En effet, si le patient soufflait de manière
saccadée avec de petites expirations, la proportion espace mort/air alvéolaire aurait été
moins bonne voir chapitre 1 1.3). Les volumes recueillis oscillaient entre 15 et 20 litres.
Des travaux sont actuellement en cours pour obtenir un système de prélèvement moins
contraignant. Le second prélèvement, en fin de dialyse, était généralement moins vo-
lumineux, entre 10 et 15 litres, à cause de la fatigue engendrée par la dialyse. Le temps
de remplissage était de l’ordre d’une vingtaine de minutes alors qu’il faut moins de la
moitié de ce temps pour un individu en bonne santé.
Les échantillons ont été prélevés sur deux journées, et récapitulés dans le Tableau
5.4. Pour la journée du 10/09/2018, après le début de la séance de dialyse, un premier
prélèvement est effectué au bout de trois heures heures après le début de la séance de
dialyse puis un second prélèvement une heure après. Le délai entre ces deux prélève-
ments est donc relativement court. Un des trois patients n’a pu souffler qu’une fois car
il était trop faible pour effectuer un second remplissage de sac.
La seconde journée de prélèvements s’est déroulée deux jours plus tard, le 12/09/2018.
Quatre patients ont soufflé à environ trente minutes après le début de la dialyse puis
quatre heures après, juste à la fin de la dialyse. Il y a donc au total treize prélèvements
provenant de six patients différents. Bien que le nombre soit insuffisant pour faire
une quelconque étude statistique, ces premières mesures réelles permettent d’avoir une
preuve de concept. L’autre intérêt est de réaliser la difficulté liée au mode de prélève-
ment, notamment sur des personnes aussi faibles et quelles améliorations apportées par
la suite.
5.3.1.2 La phase de mesure
Le contenu des sacs a été analysé le jeudi suivant (21/09/2018). Une pompe et
un régulateur de débit (RDM) aspirait le contenu du sac avec un débit de 1 L/min,
Figure 5.8. Des cycles de cinq minutes d’air exhalé puis cinq d’air zéro humide (60
% d’humidité relative) ont été injectés dans une chambre d’exposition contenant les
treize capteurs à base de polyaniline. Avec les volumes recueillis, entre deux et trois
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FIGURE 5.8 – Banc de test pour la vidange des sacs Tedlar. Un régulateur de débit
(RDM) assure une aspiration contrôlée du sac à 1 L/min à l’intérieur de la chambre
d’exposition contenant la matrice de capteurs. Un analyseur d’ammoniac est branché
en parallèle pour mesurer les concentrations réelles.
cycles d’absorption/désorption ont pu être réalisés par sac. Pour chaque patient, on
vide d’abord le sac correspondant au premier prélèvement (début de dialyse), puis le
second (fin de dialyse).
Entre chaque vidange de sac, un cycle de nettoyage est effectué : cinq minutes d’air
humide à un débit de 8 L/min. L’ammoniac est une molécule qui « colle » aux parois de
la chambre d’exposition et des tubes en téflon, il peut donc rester de l’ammoniac entre
deux sacs. Un analyseur d’ammoniac (LGR), placé à la sortie de la chambre d’expo-
sition permet de mesurer des concentrations d’ammoniac de quelques ppb à plusieurs
dizaines ppms ainsi que de relever l’humidité. Dans ce cas, il n’est pas nécessaire de
tenir compte des dérives des capteurs puisque ceux ci ont été fabriqués en même temps
et les mesures sont faites le même jour. En revanche, les algorithmes étudiés dans le
chapitre 4 (4.2) pourront servir si la matrice de capteurs est réutilisée.
5.3.2 Résultats
Les concentrations mesurées par l’analyseur d’ammoniac sont d’abord présentées,
puis les réponses du nez électronique.
5.3.2.1 Les concentrations mesurées
Les concentrations mesurées par l’analyseur d’ammoniac sont présentées dans les
Tableaux 5.5 et 5.6. Plusieurs points sont à relever :
— certaines concentrations d’ammoniac mesurées sont très basses (inférieure à
100 ppb) même lors du premier prélèvement (patients E, F et C).
— La concentration d’ammoniac lors du second prélèvement est toujours plus
faible que lors du premier. Entre -8 % et -88 % de variation.
— Certains résultats peuvent être faussés, notamment ceux où la concentration
lors du premier prélèvement étaient élevée (patients B et D). La mesure du
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Patient A B C
Concentration (ppb) premier prélèvement (+180 min) 30 213 87
Concentration (ppb) second prélèvement (+240 min) ∅ 100 80
Variation ∅ -53 % -8 %
Tableau 5.5 – Concentrations d’ammoniac mesurées dans les prélèvements pour la
journée du 10/09. Un premier prélèvement est réalisé après trois heures de dialyse,
plus un second une heure plus tard. Le patient A était trop faible pour remplir un sac
en fin de dialyse.
Patient D E F B
Concentration (ppb) premier prélèvement (+30 min) 2633 43 70 8667
Concentration (ppb) second prélèvement (+240 min) 800 40 60 1000
Variation -70 % -8 % -14 % -88 %
Tableau 5.6 – Concentrations d’ammoniac mesurées dans les prélèvements pour la
journée du 12/09. Un premier prélèvement est réalisé après trente minutes de dialyse,
plus un second trois heures plus tard.
second prélèvement étant faite juste après le premier, la chambre d’exposition
a pu être contaminée et le nettoyage insuffisant pour ces taux de concentrations
(plusieurs ppm). Cette contamination a pu être observée grâce au LGR, puisque
la concentration mesurée n’est pas retombée à zéro après la phase de nettoyage.
— Le patient B qui présentait déjà la concentration la plus élevée lors du premier
prélèvement de lundi, a la concentration la plus élevée des prélèvements du
mercredi.
Tout d’abord le fait que la concentration d’ammoniac soit systématiquement infé-
rieure à la fin de la dialyse est en accord avec ce qui est relevé dans la littérature. Plus
les concentrations au départ sont élevées, plus la variation est importante. La dialyse
joue son rôle de purificateur de sang et les différents composés dont l’ammoniac et
l’urée voient leurs concentrations diminuer jusqu’à un certain point.
Différents prélèvements témoins de personnes saines ont donné des concentrations
d’ammoniac inférieures à 100 ppb, entre 50 et 100 ppb. Ces concentrations sont donc
inférieures à ce que l’on trouve dans la littérature, dont la moyenne est d’environ 800
ppb. Le fait que l’on prélève non seulement l’air alvéolaire mais aussi l’air de l’espace
mort (donc effet de dilution) ne peut expliquer cette différence. Une autre explication
probable de ces plus faibles concentrations obtenues est la fuite d’ammoniac à tra-
vers les sacs Tedlar. Plusieurs études ont en effet montré que selon la nature des sacs
d’échantillons, selon les conditions de stockage et notamment la température, et selon
la nature des composés, ces derniers pouvaient s’échapper plus ou moins rapidement
[AJJH11] [BHGH08]. Ainsi Akdeniz et al. ont étudié la vitesse de fuite de plusieurs
composés dont l’ammoniac à travers les sacs Tedlar [AJJH11]. Cette vitesse dépend
également de la concentration, mais la baisse de la concentration est de l’ordre de 40 à
60 % par rapport à la concentration initiale après 48 heures de stockage. Les mesures
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FIGURE 5.9 – Projection des variations maximales de résistance des treize capteurs
exposés aux prélèvements des patients B et F en début et fin de dialyse. La notion d’em-
preinte est également visible puisque les réponses avant/après sont similaires pour un
même patient mais apparaissent réduits. Certains capteurs réagissent beaucoup aux
deux (capteur 7), et d’autres plus à l’un qu’à l’autre (capteur 12).
ne sont pas prolongées mais les courbes d’évolution ne semblent pas atteindre de pa-
lier, on peut donc admettre que la concentration continue à baisser après cette durée.
Or les sacs ont été stockés 78 heures pour les premiers sacs prélevés, et 30 heures
pour les seconds. Cela explique pourquoi les concentrations sont plus faibles pour les
prélèvements du lundi auxquelles s’ajoutent les trois heures de dialyse du premier pré-
lèvement.
Bien qu’un doute subsiste sur les valeurs réelles au moment du prélèvement, les
variations de concentration montrent bien que l’ammoniac peut être un marqueur inté-
ressant pour les insuffisances rénales chroniques. Il faut donc désormais s’assurer que
le nez électronique puisse détecter ces variations de concentrations.
5.3.2.2 Les réponses du nez électronique
La Figure 5.9 donne les réponses des treize capteurs du nez électronique aux pré-
lèvements des patients B et F en début de dialyse. Les réponses correspondent aux
variations maximales de résistance (∆R), données en pourcent. Les réponses organi-
sées en graphique radar permettent de visualiser la notion d’empreinte. En effet, les
deux empreintes sont loin d’être identiques, et certains capteurs réagissent plus ou
moins fortement à l’échantillon. Ainsi, le capteur 12 réagit plus fortement pour le pa-
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FIGURE 5.10 – Projection des variations maximales de résistance des treize capteurs
exposés aux prélèvements des patients E et D en début et fin de dialyse. La notion d’em-
preinte est également visible puisque les réponses avant/après sont similaires pour un
même patient mais apparaissent réduits. Le patient E avait peu d’ammoniac, avant
ou après la dialyse d’où des empreintes qui se superposent presque. Au contraire, la
différence est importante pour le patient D.
tient F par rapport au patient B alors que le contraire se passe pour la plupart des autres
capteurs. Ce qui est logique au vu des concentrations mesurées par le LGR puisque le
patient B obtenaient les plus hautes concentrations d’ammoniac, les capteurs à base de
polyaniline ont donc des réponses plus fortes.
Les Figures 5.9 et 5.10 permettent de visualiser les réponses des capteurs aux prélè-
vements des patients B, F, E et D en début et fin de dialyse. Cela permet déjà d’observer
que les réponses sont plus faibles après la dialyse qu’en début de dialyse. Pour le pa-
tient B, dix capteurs sur treize donnent des réponses plus importantes exposés aux pré-
lèvements du début de dialyse qu’à la fin. Là encore, ces résultats sont logiques puisque
la concentration d’ammoniac baisse au cours de la dialyse. Trois capteurs donnent en
revanche, des réponses plus fortes après la dialyse. Cela peut s’expliquer par la pré-
sence d’autres composés ou d’une humidité différente entre les deux échantillons.
Cette figure expose également le phénomène d’empreinte propre à chaque patient.
En effet, l’empreinte radar avant/après sont similaires mais celle "après" semble une
version réduite de l’empreinte "avant". Cela est surtout visible pour les prélèvements
du patient F, Figure 5.9 (b) et D, Figure 5.10 (b). Pour le patient E, Figure [?](a) les em-
preintes se superposent quasiment. Cela s’explique par les concentrations d’ammoniac
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qui sont très proches entre avant et après dialyse (43 ppb contre 40 ppb).
Le réseau de capteurs est fait pour la détection d’ammoniac, et bien que sensible
à l’humidité, il permet de distinguer clairement si l’échantillon vient d’un début ou
d’une fin de dialyse. Le nombre d’échantillons est en revanche trop faible pour faire
une quelconque forme d’apprentissage. Ces résultats sont encourageants puisqu’ils dé-
montrent qu’en utilisant des capteurs sensibles à d’autres composés que l’ammoniac,
il sera possible de détecter des empreintes types ainsi que l’effet de la dialyse.
5.4 Discussion
Ce premier prototype et ces premières mesures permettent de tirer plusieurs ensei-
gnements. Tout d’abord, l’utilisation d’un nez électronique est possible pour faire du
diagnostic d’insuffisances rénales. Les résultats ont montré que les réponses du nez
électronique étaient en accord avec ceux obtenus par l’analyseur d’ammoniac et font
apparaître la notion d’empreinte permettant d’identifier chaque patient. Le nez électro-
nique peut donc être une bonne alternative face aux systèmes de mesure plus complexe
d’utilisation, notamment les spectromètres. Les patients testés étaient en revanche au
dernier stade de l’insuffisance rénale. La prochaine étape consiste donc à faire des tests
sur des patients atteints de cette maladie mais à des stades moins avancés, et de pou-
voir comparer ces résultats avec ceux obtenus par prise de sang et bandelette urinaire.
Il faut aussi réaliser des tests sur un plus grand nombre de patients pour avoir des résul-
tats sur la nature des composés ciblés et les gammes de concentrations statistiquement
significatifs. Ces premières mesures permettent de cibler plusieurs améliorations pos-
sible, tant au niveau matériel, que du protocole de mesure pour les futures campagnes
de mesures.
5.4.1 Amélioration du matériel
Différentes améliorations sont possibles pour chaque partie du nez électronique.
Pour la matrice de capteurs, des recherches sont menées pour trouver d’autres for-
mulations sensibles à d’autres composés présents dans l’haleine. La polyaniline reste
un matériau de choix puisque très sensible à l’ammoniac et peu onéreux mais d’autres
pistes sont envisagées (voir Chapitre 2 : 2.4.8 et 2.4.9). Un substrat souple à base de
kapton est également testé pour la matrice de capteur. Le kapton est un autre polymère,
très stable chimiquement. L’avantage serait de pouvoir placer la matrice de manière à
tapisser le conduit par ou circule l’air exhalé de capteurs, et donc de diminuer (voire
supprimer) le volume de la chambre d’exposition.
Pour la partie interface d’acquisition, des améliorations sont possible à la marge
puisque le circuit de mesure d’impédance permet de mesurer avec une précision de
0,5 % tout en consommant peu (30 mW). Les multiplexeurs analogiques étaient sur-
dimensionnés puisqu’il n’y avait que 13 capteurs mais ils peuvent mesurer 8 × 32
capteurs avec la carte de capteurs dédiée.
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Concernant la partie contrôle, il faut développer un système plus spécifique à l’ap-
plication. La Raspberry Pi est très intéressante pour du prototypage mais est surdimen-
sionnée en terme de puissance de calcul et de périphériques disponibles. Cela permet-
trait d’avoir des gains non négligeable en terme d’autonomie du système de mesure.
Par exemple, la Teensy 4, est un microcontrôleur basé sur un ARM cortex M7 cadencé
à 600 MHz (comparé aux 1,4 GHz de la Raspberry Pi utilisée) qui ne consomme qu’au
maximum 330 mW, cela diviserait par six la consommation du nez électronique, et
augmenterait d’autant l’autonomie du nez électronique. Cette carte dispose également
de ports I2C et de GPIO. En revanche il faudrait réécrire les algorithmes de classifica-
tion utilisés, qui sont simple à utiliser sur Raspberry Pi.
Enfin, des études doivent être menées sur la manière de mesurer en temps réel l’air
exhalé sans passer par l’intermédiaire de sacs puis de pompe aspirant le contenu. Il faut
pour cela contrôler le débit entrant sur les capteurs pour ne pas fausser les résultats. Un
prototype est actuellement en cours de développement pour atteindre cet objectif.
5.4.2 Amélioration du protocole de mesure
Concernant le protocole de mesure, le travail concerne principalement le dévelop-
pement d’un système de prélèvement moins contraignant en difficulté pour le patient
et en temps d’échantillonnage. Ce travail doit également se pencher sur la manière de
procéder pour ne prélever que de l’air alvéolaire et donc filtrer l’air « mort », ce que
fait par exemple le système Reciva d’owlstone. En effet, le prélèvement par sac Tedlar
peut être compliqué pour des personnes affaiblis, et des biais liés la fuite ou même à
l’émission de composés peuvent être possible. Les résultats ont mis en évidence que la
concentration en ammoniac baissait au cours de la dialyse. En revanche la plupart des
concentrations paraissent basses comparées à celles relevées dans la littérature (moins
de 100 ppb comparé à 800 ppb). Une explication serait que l’ammoniac serait filtré
très vite après le début de la dialyse. Mais des concentrations plus élevées sont rele-
vées même après plusieurs heures de dialyse (pour le patient B le lundi par exemple).
Entre les prélèvements et la mesure, il y a un certain temps, les mesures ne sont pas
temps réel, or il est fort probable que des fuites d’ammoniac se soient produites pen-
dant le stockage. Il faut donc, à défaut d’avoir une mesure temps réel, un temps entre
le prélèvement et la mesure qui soit le plus court possible (quelques heures).
5.5 Conclusion
Ce chapitre vient démontrer la possibilité de développer un outil d’aide au diag-
nostic des insuffisances rénales à l’aide d’un nez électronique portable. La mé-
thode de prélèvement est importante, non seulement pour le confort du patient mais
aussi parce que cela a une grande influence sur les réponses du nez électronique, et
des efforts doivent être fait en ce sens. Un prototype de nez électronique portable a été
conçu, de la matrice de capteur, à l’interface de mesure et la partie classification, avec
des composants bas coûts (l’ensemble coûte 77 euros) consommant 2,1 W et permet-
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tant de le faire fonctionner pendant 14 heures avec une batterie de téléphone. Ce
prototype a été testé sur des échantillons réels de patients atteints d’insuffisances ré-
nales chroniques et démontre la faisabilité d’un dispositif d’aide au diagnostic. Le
système de prélèvement doit encore être amélioré pour pouvoir le simplifier et amélio-
rer la qualité des échantillons, notamment en ne récupérant que la fraction alvéolaire.
Les réponses du nez électroniques ont permis d’identifier clairement les différences
entre avant et après dialyse.
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Conclusion et perspectives
Bien que moins connues et médiatisées que d’autres maladies tels que les cancers,
les insuffisances rénales chroniques font des ravages. En France, trois millions de
personnes sont touchées, et 70 000 le sont à un stade terminal. Dans ce dernier
cas, la vie du patient est profondément bouleversée puisque seule une greffe de rein
peut arrêter les séances d’hémodialyses. Celles-ci durent trois à quatre heures et se
déroulent trois à quatre fois par semaine, rendant la vie du patient très compliquée.
Comme la plupart des pathologies, un traitement adéquat ainsi qu’une amélioration
du mode de vie permettent de ralentir la progression des IRC. Cependant la prise
en charge doit être fait le plus tôt possible et malheureusement, cette pathologie
est asymptomatique jusqu’à un stade très avancé. Des tests sanguins ou urinaires
peuvent alerter sur l’état des reins mais les néphrologues cherchent d’autres méthodes
de diagnostic qui soient à la fois fiable et non invasif. Cette thèse s’intéresse donc à
une méthode de diagnostic prometteuse qui consiste à analyser et mesurer les mar-
queurs cibles dans l’air exhalé.
5.5.1 Contributions
Après avoir présenté les causes et conséquences des insuffisances rénales, le cha-
pitre 1 décrit les mécanismes expliquant la composition de l’air exhalé. C’est un mé-
lange complexe possédant plusieurs centaines de composés avec des concentrations
allant de la partie par billion à plusieurs milliers de ppm. En fonction de la capacité
d’un composé à traverser les barrières cellule/sang et sang/alvéole pulmonaire, il sera
présent en plus ou moins grande concentration dans l’air exhalé. Une maladie se dé-
finie par une altération des fonctions ou de la santé d’un organisme. Que ce soit une
cause génétique, bactérienne, virale ou environnementale, diverses modifications vont
apparaître, et le sang peut transporter ces changements, via un certain nombres de bio-
marqueurs. En sa qualité de filtre sanguin, le rein joue un rôle très important dans la
composition du sang et donc de l’air exhalé. Un composé en particulier est intéres-
sant, l’ammoniac. C’est un composé produit par les muscles et dans les intestins, mais
toxique, il est donc normalement transformé en urée dans le foie puis évacué par les
reins. En cas de défaillance des reins, l’urée est moins bien exfiltré, et s’accumule dans
le sang. Une partie de cet urée passe dans la salive, et se redécompose en ammoniac
dans la bouche. Ainsi la concentration en ammoniac augmente, de quelques cen-
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taines de ppbs à plusieurs ppms. Mesurer cette concentration est donc l’objectif fixé
pour pouvoir faire de l’aide au diagnostic d’insuffisance rénale. Il faut cependant gar-
der la possibilité de détecter d’autres composés que l’ammoniac, puisque la recherche
continue concernant de nouveau marqueurs à cibler pour l’insuffisance rénale chro-
nique.
Le but du chapitre 2 est donc de trouver une méthode d’analyse de composés
qui puisse associer précision de mesure, portabilité et accessibilité. Les premières
études qui s’intéressaient à la composition de l’air exhalé utilisaient uniquement des
méthodes spectrométriques, typiquement le combo chromatographie en phase gazeuse
et spectromètre de masse. Certains ont même conçu des outils spécifiques dans le but
précis d’analyser l’air exhalé, tel que le SIFT-MS. En effet, ces méthodes sont les plus
précises et permettent de détecter un grand spectre de composés à des concentra-
tions inférieures au ppb. Cependant ce sont des appareils encombrants, qui coûtent
des dizaines voir des centaines de milliers d’euros, et qui demandent une formation
importante pour l’utiliser. Ces appareils sont donc toujours utilisés dans le cadre de la
recherche pour détecter de nouveaux marqueurs de maladies mais leur utilisation en
tant qu’outil de diagnostic portable et accessible n’est pour l’instant pas possible. Il
faut se tourner vers d’autres méthodes d’analyse et de quantification de compo-
sés. Les systèmes de mesure par capteur de gaz ont l’avantage d’être compact et peu
cher. Selon la technologie, ils sont plus ou moins sensible à un ou des composés. Ils
ont également des défauts liés à une mauvaise sélectivité, ainsi qu’un manque de
stabilité dans les réponses. Pour pouvoir palier à ces défauts, le principe du nez élec-
tronique peut être utilisé. Le nez électronique consiste à associer les réponses d’une
matrice de capteurs avec le mélange de gaz auquel il est soumis. L’idée n’est donc plus
de dissocier et de mesurer la concentration de chaque composé mais d’identifier une
empreinte correspondant à un mélange. Le nez électronique repose sur sa matrice
de capteur et une technologie de capteur en particulier est intéressante, la polyaniline.
Ce polymère conducteur bon marché est très sensible à l’ammoniac. Mais il présente
aussi des inconvénients, notamment une sensibilité à l’humidité, une tendance à dé-
river, qui sont abordés et réglés dans les chapitres suivants.
Le chapitre 3 prouve qu’il est possible d’utiliser un nez électronique pour
l’aide au diagnostic d’insuffisances rénales et les différentes étapes de conception
du nez électronique sont présentées. Tout commence avec la matrice de capteurs.
Le choix du support, du nombre de capteurs et des formulations sont à prendre en
compte. La polyaniline bien que permettant de détecter des concentrations d’ammo-
niac de quelques dizaines de ppb a également des faiblesses notamment liées à la
répétabilité de réponses. En effet, pour deux expositions à une même concentration,
les réponses peuvent être suffisamment différentes pour donner un diagnostic contra-
dictoire. Le principe du nez électronique est de justement croiser des réponses de
différents capteurs pour améliorer la précision de la mesure. Le choix de l’algo-
rithme de classification, ainsi que des paramètres extraits des courbes de réponses des
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capteurs sont à étudier avec soin. Une des contributions de cette thèse est donc de
montrer les étapes qu’il faut mettre en oeuvre pour maximiser les performances
du nez électronique. En effet, la précision passe de 91 % avec l’algorithme SVM après
avoir appliqué une sélection récursive de paramètres, comparée aux 64 % obtenus avec
le LDA en utilisant seulement la variation maximale de résistances des capteurs. Les
mélanges simulant l’air exhalé, d’abord simples avec seulement de l’humidité et de
l’ammoniac, puis avec l’ajout de plusieurs interférents permettent de montrer qu’il
est possible en laboratoire de discriminer des plages de concentrations d’ammo-
niac correspondant à un stade insuffisances rénales avec une précision supérieure à
90 %. Ces résultats ont fait l’objet de publications en revue [LMWR+18] et en
conférence internationale [MLL+18]. Les étapes suivantes consistent donc, d’abord,
à s’assurer de la bonne tenue dans le temps de la précision des résultats du nez électro-
nique puis à réaliser un prototype de nez électronique portable pour enfin valider ces
résultats avec de vrais patients.
Le but du chapitre 4 est d’étudier la fiabilité du nez électronique au cours du
temps. Les capteurs qui composent la matrice subissent inévitablement des dérives
de leurs réponses. La cause des dérives dépend de la technologie des capteurs mais au-
cune n’est épargnée par le vieillissement. En utilisant une base de données disponible
de capteurs MOX et une base de données réalisée pendant cette thèse, de capteurs po-
lyaniline, l’impact du vieillissement sur le nez électronique a été étudié. Cela a permis
de confirmer que, sans méthodes pour contrer les dérives, la précision de classifi-
cation du nez électronique chute très rapidement, moins de 50 % de précision pour
mesurer une concentration d’ammoniac, après seulement deux mois d’utilisation. Il
existe différentes méthodes pour ralentir ces dérives mais un compromis entre effica-
cité de la méthode et facilité de mise en œuvre doit être trouvé. Le but n’est pas de
devoir changer ou recalibrer la matrice de capteurs tous les mois. Ainsi, une méthode
dite, adaptative, a été développée dans le cadre de cette thèse. Elle repose sur, d’un
coté, un réservoir de données qui évolue avec les capteurs au cours du temps, et
de l’autre une sélection dynamique de paramètres qui permet de sélectionner ou
d’éliminer les capteurs qui dérivent trop vite ou même qui ne répondent plus. La
contribution principale de ce chapitre est donc de prouver qu’il est possible d’utili-
ser une même matrice de capteurs sur plusieurs mois, au minimum quatre, tout en
garantissant une précision de classification élevée pour mesurer des concentrations
d’ammoniac, supérieure à 85 %.
Enfin, dans le chapitre 5 un prototype de nez électronique portable a été conçu,
de la matrice de capteur, à l’interface de mesure et la partie classification, avec des
composants bas coûts, l’ensemble coûte environ 100 euros, consomme 2,1 W ce qui
permet de le faire fonctionner pendant 14 heures avec une batterie de téléphone. La
conception et le test de ce prototype a été présenté en conférence internationale
[MWR+18]. Ce prototype a été testé sur des échantillons réels de patients atteints
d’insuffisances rénales chroniques terminal et démontre la faisabilité d’un dispo-
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sitif d’aide au diagnostic. Les mesures n’ont cependant pas été faites en temps réel,
les échantillons d’air étaient prélevés dans des sacs puis vidés quelques jours plus tard
entraînant des pertes d’ammoniac. Ainsi, un système de prélèvement plus fiable, et
confortable pour les patients doit être conçu. Ce travail prouve cependant qu’il est
tout à fait envisageable de développer à grande échelle un outil de diagnostic bas
coût pour détecter l’insuffisance rénale chronique.
5.5.2 Perspectives
Ces travaux de thèse ont permis à la fois de cerner les enjeux et les avantages
du diagnostic par analyse d’air exhalé mais laisse également entrevoir de nombreuses
voies de progression. En effet, le jour est encore loin où chaque personne pourra souf-
fler tous les matins dans un petit appareil pour contrôler son état de santé : "soufflez,
vous saurez". Des efforts sont à réaliser dans chaque partie du dispositif, et certains
sont plus compliqués que d’autres.
Tout d’abord, un système permettant de contrôler le flux d’air exhalé sur les cap-
teurs doit être développé. Il faut que celui-ci devienne aussi simple d’utilisation
qu’un éthylomètre électronique. Ce système devra également permettre de ne préle-
ver que la fraction alvéolaire de l’air, qui concentre tous les composés intéressants.
Des travaux sont actuellement en cours à l’IMT Lille Douai pour développer ce sys-
tème de prélèvement.
Concernant le dispositif de mesure en lui même, une intégration plus forte doit être
effectuée, notamment sur le circuit de contrôle et de traitement des données. La Rasp-
berry Pi est un micro ordinateur, pratique pour faire du prototypage mais est surdimen-
sionnée en terme de puissance et donc consomme plus qu’il ne devrait. L’utilisation
d’un microcontrôleur moins puissant ou même la conception d’un ASIC permet-
trait de diminuer la consommation et donc d’augmenter encore l’autonomie du nez
électronique. On peut également envisager un système réduit à une simple matrice de
capteurs et son interface d’acquisition, et où toute la partie traitement de données et
classification serait déportée sur un smartphone.
D’autres formulations doivent être développées en lien avec les composés ciblés.
En effet, les différentes formulations de polyaniline permettent de mesurer les concen-
trations d’ammoniac visées, mais d’autres composés impliquent d’autres formula-
tions.
Enfin, et surtout, l’étude sur la composition de l’influence des maladies sur l’air
exhalé doit se poursuivre pour identifier des nouveaux marqueurs cibles. Et ainsi
développer les capteurs sensibles à ces marqueurs pour avoir sur une même matrice de
capteurs, un ensemble complet permettant de détecter un grand nombre de maladies.
Des études sont également menées sur des marqueurs présents dans les urines, les
larmes ou même la peau mais aucun n’est aussi pratique que l’air exhalé. Des
études sont menées un peu partout dans le monde, notamment à l’IMT Lille Douai pour
trouver des nouveaux marqueurs liés à l’insuffisance rénale chronique ainsi qu’aux
cancers du poumon.
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Annexe : matériaux des capteurs
Tous les capteurs étudiés dans ce manuscrit sont basés sur la polyaniline. Comme
cela a été vu dans le 3.2, différents nanocomposites peuvent être synthétisés pour avoir
différentes réponses de capteur. Le but étant d’appliquer le principe du nez électro-
nique, c’est-à-dire, associer une empreinte de réponse à un mélange de gaz, ou une
concentration.
Pour obtenir ces différentes réponses, il est possible de jouer sur différents paramètres.
Le choix des matériaux associés à la polyaniline, le dopage ainsi que les conditions de
synthèses sont autant de paramètres qui vont influencer les réponses de ces capteurs.
Bien que ces capteurs peuvent servir à détecter différents composés, tels que le ben-
zène, le dioxyde d’azote, le dihydrogène sulfuré, l’éthanol, le chloroforme, l’acétone et
bien d’autres encore, cette annexe se focalisera uniquement sur les synthèses permet-
tant de mesurer des concentrations d’ammoniac [FVCR15]. D’autres caractéristiques
peuvent être recherchés lors de la conception de ces différentes synthèses, notamment
celles qui permettent d’ajouter une plus grande stabilité des réponses, une plus grande
durée de vie, ou encore une meilleure tenue mécanique.
5.5.3 Influence des matériaux associés
Il existe un grand nombre de matériaux qui ont été associés à la polyaniline pour
en faire des capteurs de gaz. Le Tableau 5.7 permet de lister quelques exemples de ces
matériaux utilisés.
Certains matériaux associés permettent d’obtenir une porosité importante. Cette
caractéristique est recherchée puisque cela permet au gaz de mieux pénetrer dans le
matériau et ainsi d’avoir des réponses plus importantes. C’est le cas par exemple du
polystyrène, du dioxyde de titane et du polyuréthane [LHT12] [MRZ+14][WBC+11].
Les morpholgies poreuses peuvent être soit de type coeur-écorce soit nanofibres. Les
nanotubes de carbone et les nanoparticules d’or ont également été étudiés. Ils forment
une autre famille de capteurs de gaz, appelé chemiresistor puisqu’ils ont une conducti-
vité importante et peuvent intéragir avec différents gaz. Ils sont généralement associés
à differents polymères dont la polyaniline pour faire varier la sensibilité et la spéci-
ficité. Lim et al. ont ainsi développé un capteur polyaniline CNT avec une limite de
détéction de 100 ppb [LPM+10].
D’autres matériaux ont des caractéristiques d’autant plus intéréssantes lorsqu’ils
sont associés à la polyaniline. C’est notamment le cas avec le dioxyde de titane et la
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Matériau Type de Limite de Réference
Matériau composite détection (ppm) Réference
PANI-T iO2 coeur-écorce 0,100 [WBC+11]
PANI-SWCNT coeur-écorce 0,100 [LPM+10]
PANI-PS Nanofibre [LHT12]
PANI-PU Nanofibre 0,05 [MRZ+14]
PANI-chit Matrice 0,1 [WRP+17]
PANI-gomme Matrice 1 [VKH+16]
PANI-SnO2 coeur-écorce - [GZH+07]
PANI-nanotubes coeur-écorce - [WTC17]
PANI-HCSA Pure - [ZKC+14]
PANI-Acide borique Pure - [CPA01]
Tableau 5.7 – Différents nanocomposites de polyaniline. PS : polystyrène. PU : poly-
uréthane. Chit : chitosan. SWCNT : nanotube de carbone simple paroi. HCSA : acide
camphorsulfonique.
proximité des bandes d’énergie entre celui-ci et la polyaniline. La Figure 5.11 illustre
les niveaux d’énergies de bande, correspondants à la polyaniline et au dioxyde de ti-
tane. Des zones de déplétions peuvent apparaitre à l’interface PANI/T iO2. Lorsque
la polyaniline est déprotonée par l’ammoniac, cela augmente cette zone de déplétion.
Cete augmentation entraine un effet amplificateur, et une variation importante de la
conductvité et donc une augmentation de la réponse d’un tel capteur. Cet effet ampli-
ficateur s’observe dans l’étude de Mikhaylov et al. [MON+15], où les formulations à
base de T iO2 obtiennent des réponses plus importantes, de 7 à 90 fois selon le dopant
utilisé. Outre l’effet amplificateur apporté par le dioxyde de titane, la structure coeur-
écorce amène un haut ratio surface volume ainsi qu’une surface poreuse apportant un
grand nombre de site disponible. C’est pour toutes ces raisons que cette synthèse est
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FIGURE 5.11 – Structure électronique de la polyaniline et du dioxyde de titane. On
remarque les bandes proches. HO : haute occupée, BV : basse vacante, Ef : energie
de Fermi, Eg : bande gap.
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un excellent candidat pour un capteur d’ammoniac.
Enfin, une autre morphologie est étudiée. C’est lorsqu’un polymère forme une
matrice dans laquelle la polyaniline est dispérsée. Cette morphologie implique une
meilleure stabilité et une meilleure tenue mécanique. C’est le cas par exemple du chi-
tosan et de la gomme de guar [VKH+16][WRP+17]. Le premier est un biopolymère
issu des carapaces de crustacés et le second tiré de graines de haricots. Ces polymères
ont en plus l’avantage d’être non-toxiques.
5.5.4 Influence du dopant et des conditions de synthèse.
Le dopage consiste à augmenter le nombre de porteurs de charge dans le matériau
pour augmenter sa conductivité. Pour la polyaniline, il est possible de réaliser un do-
page par oxydation, ou un dopage acide. Ce dernier est cependant le plus utilisé, car
mieux maitrisé [FVCR15]. Plusieurs paramètres sont à prendre en compte pour le do-
page : d’abord la nature chimique du dopant, ensuite la part de polyaniline que l’on
souhaite doper.
Des acides forts comme l’acide sulfurique ou l’acide chlorydrique sont utilisés et
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FIGURE 5.12 – Illustration de l’influence du dopage sur la réponse d’un capteur à
base de polyaniline. Si le dopage initial se trouve dans la zone de percolation (a) la
réponse du capteur sera importante. Au contraire, (b) la variation de conductivité sera
moins importante dans une zone éloignée de la zone de percolation.
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permettent d’obtenir les conductivités les plus élevées. D’autres acides comme l’acide
camphor sulfonique, l’acide lactique, ou encore l’acide polyacrilique ont permis d’ob-
tenir des polymères conducteurs plus stables et plus solubles [KDC01][AKC02][HSB99].
La Figure 5.12 permet de comprendre pourquoi trouver la bonne part de polyaniline
dopé est important pour la sensibilité du capteur. Ainsi, la Figure 5.12 (a) correspond à
une synthèse de polyaniline où celle-ci est dopée au niveau de sa zone de percolation.
L’effet dédopant de l’ammoniac sur la polyaniline entraine donc une grande variation
de conductivité et donc une réponse importante du capteur. Au contraire la Figure 5.12
(b) correspond à une part de polyaniline peu dopée. Les variations de conductivité
sont alors moins grandes. Le niveau de percolation est en revanche très compliqué à
prévoir, puisqu’il dépend de différents facteurs (méthode de synthèse, morphologie...),
c’est pourquoi il est généralement établi empiriquement.
Enfin, il y a également des considérations plus pratiques à prendre en compte. Puis-
qu’il est préférable d’un point de vue environnemental, et applicatif, d’obtenir des so-
lutions qui ne soient pas trop acides, de sorte à ne pas dégrader le support des capteurs.
L’époxy, par exemple, est dissous par certaines solutions trop acides.
Un dernier point concerne la température à laquelle se déroule la synthèse des
solutions. Une température inférieure à 5 ◦C permet d’obtenir des masses molaires
plus importantes et moins de défauts structuraux que si la synthèse était réalisée à
température ambiante [KFA+92].
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Glossaire
DBSA acide dodécylbenzènesulfonique. 55, 56
DFG Débit de Filtration Glomérulaire. 9, 10, 14
GC Chromatographie en phase Gazeuse. VI, 29
ICP Polymère conducteur intrinsèque. 37, 44
IRC Insuffisances Rénales Chroniques. 3, 10, 13, 21, 22
IRCT Insuffisances Rénales Chroniques Terminales. 12, 22
LDA Analyse Discriminante Linéaire. VIII, 66, 67, 70, 71, 73, 86
MLP Perceptron Multi Couches. 66, 68, 70, 73
MOX Oxyde métallique. VI, 34, 39, 40, 44–47
MS Spectromètre de masse. I, VI, 29–31
MWCNT nanotubes de carbone multi-parois. 55, 56
PTR Réaction par transfert de proton. 29, 30
QMB Microbalance à quartz. I, 35, 36, 39, 40, 44, 45, 85
RF Forêt aléatoire. 66, 68, 70
SAW Onde acoustique de surface. II, 36, 39, 40, 44, 85
SEM Microscope Électronique à Balayage. 53
SIFT Flux d’ions sélectionnés. I, VI, 30, 31
SVM Machine à Vecteurs de Support ou Machine à Vastes Marges. IX, 66, 67, 70,
73, 75
TEM Microscope Électronique en Transmission. 53, 54
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Titre : Analyse de l’air exhalé par des matrices de capteurs nanocomposites : le nez électronique   
pour l’aide au diagnostic. Application aux insuffisances rénale. 
Mots clés : Nez électronique, Diagnostic, Capteurs, Algorithme de classification 
Résumé : Les insuffisances rénales chroniques touchent près de trois millions de personnes en France, 
dont 70 000 à un stade terminal nécessitant une greffe ou plusieurs hémodialyses hebdomadaires. Pour 
ralentir la progression de cette pathologie irréversible, il est essentiel de se faire diagnostiquer le plus tôt 
possible. Bien que les prises de sang soient efficaces, c’est une méthode invasive. Cette thèse s’intéresse 
donc à une méthode de diagnostic prometteuse qui consiste à analyser et mesurer les marqueurs cibles 
dans l’air exhalé. En effet, certains d’entre eux, dont l’ammoniac, voient leurs concentrations augmenter 
dans l’air exhalé lorsque les reins fonctionnent moins bien. Pour cela, la solution technologique retenue a 
été le nez électronique. C’est l’outil qui permet d’avoir le meilleur compromis précision et compacité. 
Cependant, le nez électronique a également des défauts qui sont détaillés et dont des solutions sont 
proposées dans ce document. D’abord, le choix de la matrice de capteurs, qui est la base du nez 
électronique est justifié. La surface sensible repose sur la polyaniline. Ce polymère conducteur a été retenu 
car il est très sensible à l’ammoniac. Toutefois, il l’est également à l’humidité, très présente dans l’air 
exhalé. Le choix des paramètres des courbes de réponses ainsi que de l’algorithme de classification ont 
permis d’atteindre une précision de classification de 91 % pour la mesure de concentration d’ammoniac 
dans un mélange simulant l’air exhalé. Ensuite, les problématiques liées aux dérives des capteurs dans le 
temps sont détaillées et un algorithme pour les contrer a été développé, permettant de maintenir une 
précision à 80 % après quatre mois d’utilisation, alors qu’il aurait chuté à 50 % si rien n’avait été prévu pour 
gérer les dérives. Enfin, un prototype de nez électronique portable a été conçu, de la matrice de capteur, à 
l’interface de mesure et la partie classification, avec des composants bas coûts (l’ensemble coûte environ 
100 euros) consommant 2,1 W et permettant de le faire fonctionner pendant 14 heures avec une batterie 
de téléphone. Ce prototype a été testé sur des échantillons réels de patients atteints d’insuffisances 
rénales chroniques et démontre la faisabilité d’un dispositif d’aide au diagnostic. 
 
Title: Analysis of exhaled air by nanocomposite sensor arrays: the electronic nose for diagnosis 
support. Application to chronic kidney disease 
Keywords : Electronic Nose, Diagnosis, Sensors, classification algorithm 
Abstract :  Chronic kidney disease affects nearly three million people in France, including 70,000 at an 
end stage requiring transplantation or several weekly hemodialyses. To prevent the progression of this 
irreversible disease, it is essential to be diagnosed as soon as possible. Although blood tests are effective, it 
is an invasive method. This thesis therefore focuses on a promising diagnostic method that consists of 
analyzing and measuring biomarkers in exhaled air. Indeed, some of them, including ammonia, increase 
their concentrations in exhaled air when the kidneys do not work as well as usual. For this purpose, the 
technological solution chosen was the electronic nose. It is the ideal solution to achieve the best 
compromise between accuracy and compactness. However, the e-nose also has a number of drawbacks 
that are detailed and for which solutions are proposed in this document. First, the choice of the sensor 
matrix, which is the basis of the e-nose, is justified. The sensitive surface is based on polyaniline. This 
conductive polymer was chosen because it is very sensitive to ammonia. However, it is also affected by 
humidity, which is very abundant in exhaled air. The choice of response curve features and the classification 
algorithm resulted in a classification accuracy of 91% for measuring ammonia concentration in a mixture 
simulating exhaled air. Then, the problems related to sensor drift over time are detailed and an algorithm 
has been developed to counter them, allowing to maintain an accuracy at 80% after four months of use, 
whereas it would have dropped to 50% if nothing had been planned to manage drift. Finally, a prototype of a 
portable electronic nose has been designed, from the sensor matrix to the measurement interface and 
classification part, with low-cost components (the package costs around 100 euros) consuming 2.1 W and 
allowing it to operate for 14 hours with a telephone battery. This prototype has been tested on real samples 
of patients with chronic kidney disease and demonstrates the feasibility of a diagnostic aid device. 
 
 
